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1. Einleitung
Bei Patienten mit akutem Lungenversagen ist Teil des Lungengewebes be-
schädigt und trägt zum Gasaustausch mit dem Blut nicht bei. Durch die
extrakorporale Membranoxygenation (ECMO) wird die mangelhafte Blut-
oxygenation mittels semipermeabler, gasaustauschfähiger Fasern kompen-
siert, wodurch der Sauerstoff- und Kohlendioxydgehalt im Körper in phy-
siologischem Rahmen aufrechterhalten bleiben. Das Blut wird dabei durch
eine Blutpumpe dem Körper entnommen, im Bereich der Fasern oxygeniert
und in den Körperkreislauf zurückgefördert. ECMO ist ein komplexes Ver-
fahren, das aus mehreren Komponenten besteht und erhebliche Gefahren für
den Patienten mit sich bringt. Aus diesem Grund und in Einklang mit der
zunehmenden Miniaturisierung der biomedizinischen Verfahren wird seit ca.
20 Jahren die Alternative erforscht, ein gasaustauschfähiges System direkt
in den venösen Kreislauf einzuführen. Kein Schlauch, kein Wärmetauscher
und kein Gehäuse sind bei dieser therapeutischen Alternative erforderlich.
Der Verzicht auf das extrakorporale Füllvolumen und auf den Blutdurchgang
durch die Haut senkt die Risiken und die Intensität der Patientenüberwa-
chung.
Die Entwicklung eines effektiven Systems zur intravaskulären Oxygenation
(IO) ist allerdings nur unter Berücksichtigung enger Randbedingungen mög-
lich. Die beschränkten anatomischen Dimensionen des menschlichen Kreis-
laufs erfordern miniaturisierte, an die anatomische Umgebung angepasste
Systeme, die eine verhältnismäßig kleine Ähnlichkeit mit den herkömmli-
chen extrakorporalen Systemen aufweisen. Ein effektives Konzept kann nur
durch eine radikale Veränderung der Faserkonfiguration und der Blutströ-
mung in dem Oxygenator erfolgen. Über die Anforderung an die Leistung
hinaus sollen die physiologischen Verhältisse im venösen System, wie die
Blutrückströmung zum Herzen und der Blutdruck in den Organen, gewähr-
leistet werden. Der bei der Positionierung des Oxygenators auftretende Wi-
derstand zur Blutströmung soll durch eine aktive Blutförderung kompensiert
werden, die ihrerseits die Integration eines Antriebes erfordert.
Die hier vorgestellte Arbeit behandelt die Entwicklung eines intravaskulä-
ren Oxygenators (High-Integrated Intravascular Membrane Oxygenator, HI-
MOX), die in den letzten Jahren im Helmholtz Institut für biomedizinische
Technik in Aachen stattgefunden hat. Im Vordergrund dieser Arbeit stehen
die Entwicklung und Untersuchung einer neuartigen Faserkonfiguration, die
einen hohen Gasaustausch in dem beschränkten Raum innerhalb des venösen
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1. Einleitung
Kreislaufs leistet. Das erforschte Konzept beruht auf zwei Hauptmerkmalen.
Auf der einen Seite wird die Faseroberfläche durch den Einsatz verformbarer
Faserbündel, die sich an die Anatomie des venösen Kreislaufs anpassen, er-
höht. Auf der anderen Seite führen die günstigen Strömungsverhältnisse im
Faserbereich zu einem effektiveren Gasaustausch.
Bevor das vorgeschlagene Konzept beschrieben wird, sollen im Rahmen
dieser Arbeit sowohl der medizinische als auch der technische Hintergrund
geschildert werden. Die Auslegung eines effektiven Systems kann nur mit
Rücksicht auf die komplexen anatomischen und physiologischen Bedingungen
erfolgen, welche die Umgebung des Systems charakterisieren. Dieser Aspekt
stellt die Entwurfsphase vor die größte Herausforderung. Der venöse Kreis-
lauf weist keine definierten geometrischen und hydrodynamischen Parame-
ter auf, die zur optimalen Dimensionierung des zu implantierenden Systems
beitragen würden. Vielmehr stellt jeder Patient eine anatomische Einzigar-
tigkeit dar, die eine Optimierung des Systems für den klinischen Einsatz
unmöglich macht. Die Funktionsweise eines effektiven Oxygenators soll da-
her so wenig wie möglich von den Strömungsverhältnissen im Blutkreislauf
abhängig sein. Die bisherigen Entwicklungen im Bereich der intravaskulären
Oxygenation zeigen allerdings eine starke Abhängigkeit zwischen dem phy-
siologischen Zustand des Patienten, den anatomischen Eigenschaften und der
Funktionsweise des Oxygenators. Unter diesen ungünstigen Bedingungen ist
es problematisch, die Effekte der Implantation auf den Patienten vorherzu-
sehen und das System während der Implantation zu steuern. Dahingegen
funktioniert HIMOX als ein geschlossenes System, dessen Verbindung mit
der Umgebung lediglich in einem definierten Blutein- und -auslass besteht.
Die technische Umsetzung dieses Konzepts beruht auf dem Einsatz eines ver-
formbaren Gehäuses, das als Teil des Oxygenators in die Vena Cava implan-
tiert wird. Innerhalb dieses Gehäuses befinden sich sowohl die Fasern, deren
Konfiguration für einen hohen Gasaustausch sorgt, als auch eine mikroaxiale
Blutpumpe, die den Widerstand der Fasern zur Blutströmung kompensiert.
Am Ein- und Auslass des Gehäuses wie auch um das Gehäuse herum weist
das Blut einen physiologischen Druck auf. Die Vena Cava, die benachbarten
Organe und das Herz spüren daher die Anwesenheit des Oxygenators nur
in einem beschränkten Maße. Die Funktion des HIMOX wird während der
Behandlung allein durch die Einstellung der Pumpenleistung geregelt.
Die Konzipierung des Systems, der Entwurf, der Aufbau und die Unter-
suchung von Labormustern so wie die Evaluierung der ersten Prototype in
einem Tiermodell werden im Rahmen dieser Arbeit beschrieben.
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Unter Atmung versteht man im Allgemeinen die Aufnahme von Sauerstoff
(O2) und die Abgabe von Kohlendioxyd (CO2), die bei biologischen Sys-
temen stattfinden. Alle Zellen des menschlichen Organismus sind auf eine
ständige Sauerstoffzufuhr und eine konstante Entfernung des verbrauchten
Sauerstoffs in Form von Kohlendioxyd angewiesen. Dabei wird zwischen äu-
ßerer und innerer Atmung unterschieden. Die äußere Atmung betrifft den
Gasaustausch zwischen dem Organismus und der Umwelt und den Gastrans-
port durch das Blut. Diese Aufgaben erfüllen der Atmungstrakt und das
Kreislaufsystem. Die innere Atmung erfolgt innerhalb der Zellen auf einem
chemischen, molekularen Niveau und beruht auf dem Verbrauch von Sauer-
stoff und Kohlenhydraten und auf der Bildung von Kohlendioxyd und Was-
ser und der Freisetzung von Energie. Die physikalischen Prozesse, die zum
Sauerstoff- und Kohlendioxydtransport im Blut beitragen, werden in Ka-
pitel 3 näher betrachtet. Dieses Kapitel beschäftigt sich mit dem Versagen
der physiologischen Atmung und mit den therapeutischen Möglichkeiten, die
zur Aufrechterhaltung der Körperfunktionen während des pathologischen Zu-
stands dienen.
Eine mangelhafte Sauerstoffversorgung gefährdet die Zellaktivität. Wenn
das Gehirn minutenlang mit Sauerstoff unterversorgt wird, können seine
Funktionen permanent beeinträchtigt werden [31]. Die erhöhte Kohlendi-
oxydkonzentration führt darüber hinaus zu einer Änderung der chemischen
Umgebung, in der die für das Leben erforderlichen enzymatischen Reaktionen
stattfinden [44]. Der Ersatz oder die Kompensierung der Lungenfunktion bei
einem pathologischen Zustand sind daher lebensrettend. Je nach der Patholo-
gie, die der Störung der Lungenfunktion zugrunde liegt, und dem allgemeinen
Zustand des Patienten, stehen verschiedene therapeutische Alternativen zur
Verfügung. Die herkömmlichen Therapien lassen sich in zwei Hauptgruppen
unterteilen: die maschinelle Beatmung und die Membranoxygenation. Die
maschinelle Beatmung nutzt wie bei der physiologischen Atmung das Lun-
gengewebe als Schnittfläche für den Gasaustausch. Die Sauerstoffkonzentra-
tion, der Gasdruck und die Atemfrequenz werden jedoch im Vergleich mit der
physiologischen Atmung maschinell gesteuert. Bei der Membranoxygenation
erfolgen die Sauerstoffversorgung und die Kohlendioxydenfernung dagegen
durch den Einsatz nicht biologischer Materialen, mit denen das Blut in Kon-
takt kommt und dabei oxygeniert wird. Mit einer intravasklären Variante
dieser zweiten Therapieform beschäftigt sich diese Arbeit.
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2.1. ARDS: Das akute Lungenversagen
Das akute Lungenversagen ist in dem medizinischen Wortschatz mit zwei
Akronymen verbunden: ARDS (Acute Respiratory Distress Syndrome) und
ALI (Acute Lung Injury). Die beiden Begriffe beziehen sich auf dieselbe
Pathologie, wobei ARDS eine schwere Form von ALI darstellt [7]. Es handelt
sich bei dem akuten Lungenversagen um eine plötzliche, lebensbedrohliche
Erkrankung des Lungenapparats mit einem unzureichenden Sauerstoff- und
Kohlendioxydaustausch, die häufig in Verbindung mit Multiorganversagen
steht. Zu ALI und ARDS kann es kommen, wenn das Atmungsorgan direkt
geschädigt (Pneumonie, Aspiration, etc.) oder die Lungenfunktion sekundär
infolge von Systemerkrankungen (Sepsis, Intoxikationen, etc.) eingeschränkt
ist. Um die mangelhafte Sauerstoffversorgung bzw. Kohlendioxydentfernung
aufzuheben, muss ARDS unverzüglich therapiert werden.
Definition und Ausgang
Die Vielzahl der Störungen, die bei Multiorganversagen auftreten und dem
akuten Lungenversagen zugrunde liegen, erschwert die Definition von ARDS
und die Schätzung von statistischen Werten in Bezug auf die Häufigkeit und
Ausgang der Krankheit [59]. Aus diesem Grund sind im Laufe der Jahre un-
terschiedliche Kriterien vorgeschlagen worden, um die betroffenen Patienten
klassifizieren und den optimalen therapeutischen Vorgang festlegen zu kön-
nen. Die heutzutage verbreitete und anerkannte Definition des ARDS wurde
1994 von dem Committee of the American-European Consensus Conference
on ARDS erläutert [4]. ARDS ist eine besonders schwere Art von ALI, das
seinerseits durch die folgende Definition bezeichnet wird: Syndrome der Ent-
zündung und der erhöhten Permeabilität, die mit einer Vielzahl klinischer,
radiologischer und physiologischer Abnormitäten verbunden ist und die nicht
von Linksarterien- oder Lungenkapillar-Hypertension erklärt werden kann.
ARDS kann als Folge einer Vielzahl von Pathologien auftreten, die in der
Lunge oder auch außerhalb der Lunge entstehen [96]. Die häufigsten Ursa-
chen sind Trauma und Sepsis: Der beschädigte oder entzündete Körperbe-
reich löst eine systemische Infektion aus, die das Entstehen von ARDS her-
vorruft. Das Lungengewebe wird dabei angegriffen. Flüssigkeiten, die reich
an Proteinen sind, sickern in die Lungenalveolen ein, die den letzten Trakt
der Atemwege in den Lungen darstellen. Demzufolge bildet sich in den Alveo-
len eine Hyalin-Membrane, die zu Kollabierung, Abnahme der Compliance
und intrapulmunärem Kurzschluss führt. Die Anwesenheit von entzündeten
Zellen in der Lunge ruft außerdem die Bildung von fibrotischem Gewebe
und Ablagerung von Kollagen hervor. ARDS kann innerhalb einiger Tage
genesen. Das Fortschreiten der Krankheit kann allerdings zum irreversiblen
Lungenversagen führen. Die Folgen von ARDS können durch den folgen-
den Textabschnitt von dem American-European Consensus Conference on
ARDS in ihrer Bedeutung dargestellt werden [4]:
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The acute respiratory distress syndrome (ARDS) continues as
a contributor to the morbidity and mortality of patients in in-
tensive care units throughout the world, imparting tremendous
human and financial costs. Despite advances in supportive care,
the mortality rate in patients with the acute respiratory distress
syndrome (ARDS) is widely considered to have remained high,
and generally in excess of 50 %
Auf Grund der Vielzahl von Kriterien zur Definition von ARDS ist die
Schätzung der Häufigkeit und des Ausgangs der Krankheit bei verschiede-
nen Studien deutlich unterschiedlich. Der in der Fachliteratur generell an-
gegebene Wert der Häufigkeit betrifft die Bevölkerung der USA und beläuft
sich auf ca. 150 000 Fälle pro Jahr, was einem Verhältnis von 60 Fällen pro
100 000 Einwohnern entspricht. [83]. Die Ergebnisse weiterer Studien, die in
unterschiedlichen Ländern durchgeführt wurden, weisen je nach den ange-
wandten Kriterien auf eine Häufigkeit zwischen 3 und 30 Fällen pro 100 000
Einwohnern hin [5, 29, 50, 81, 89]. Die im Rahmen einer deutschen Studie
angegebene Häufigkeit liefert einen Wert zwischen 1,5 und 9,3 Fällen pro
100 000 Einwohnern, was bei einer deutschen Bevölkerung von ca. 80 Mio.
einer Gesamtzahl zwischen 1200 und 7500 Fällen entspricht [49].
Die Mortalitätsrate bei ARDS-Patienten hat trotz der technischen und
therapeutischen Fortschritte der letzen Jahre nicht nachgelassen [14]. Im
Jahr 1994 hat die Extracorporeal Life Support Organization anhand ver-
schiedener Studienergebnisse eine durchschnittliche Sterblichkeit von 54 %
angegeben [82]. Die Untersuchung neuer therapeutischer Alternativen zur
Behandlung von ARDS ist längst nicht abgeschlossen. Bei der maschinel-
len Beatmung werden auf der einen Seite neue Konzepte und Beatmungs-
strategien erforscht, wie z.B. die maschinelle Beatmung bei einem niedrigen
Gasdruck (Pressure Limited Ventilation) oder durch ein flüssiges Medium
(Liquid Ventilation). Auf der anderen Seite stellt die Medizintechnik die Al-
ternative der Lungenunterstützung durch künstliche Systeme zur Verfügung.
In diesem Zusammenhang werden seit mehreren Jahrzehnten die extrakor-
porale Membranoxygenation und neuerdings die intravaskuläre Membran-
oxygenation erforscht.
Die maschinelle Beatmung als Standard-Therapie
Die Standard-Therapie für die Behandlung des ARDS ist die maschinel-
le Beatmung, bei der die Lungen mit einem sauerstoffreichen Gasgemisch
versorgt werden. Dabei wird das Gas bei positivem Druck mittels eines ex-
ternen pneumatischen Antriebs durch einen intratrachealen Schlauch den
Lungen zugeführt. Auch wenn diese Therapie lebenserhaltend ist, ist die
Überdruckbeatmung mit relevanten Risiken und Nebenwirkungen verbun-
den [21]. Die erforderlichen hohen Beatmungsdrücke führen zu einer Über-
blähung und mechanischen Schädigung noch gesunder Lungenareale [21, 94].
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Tabelle 2.1.: Einsatzbereich von Membranoxygenatoren.
Dieses Phänomen ist als Barotrauma bekannt und führt zum Luftübergang
in den extrapulmunaren Bereich und zu einer Reduktion der Lungenfunktio-
nalität. Auch die Überdehnung der Alveolen durch das große Luftvolumen,
als Volutrauma bezeichnet, verursacht eine breite Lungenschädigung, deren
Auswirkungen von den direkten Effekten des ARDS nicht unterschieden wer-
den können [96]. Demzufolge kann selbst eine mäßige Form des ARDS durch
die maschinelle Beatmung erschwert werden. Diese therapiebedingten Schä-
digungsmechanismen können leicht in einen "Circulus vitiosus"münden, bei
dem die Schwere der Lungenschädigung eine aggressive Beatmungstherapie
zur Aufrechterhaltung des notwendigen GasAustauschs erfordert, die ihrer-
seits zum Fortschreiten des strukturellen Lungenschadens beitragen kann
[75].
2.2. Die Blutoxygenation mittels Membranen
Membranoxygenatoren werden seit den siebziger Jahren als Komponente
der Herz-Lungen-Maschine (Cardiopulmonary Bypass, CPB) eingesetzt und
übernehmen dabei die Funktion der von dem extrakorporalen Kreislauf nicht
durchbluteten Lunge. Dabei ermöglichen semipermeable, von Gas durch-
strömte Hohlfasern den Sauerstoff- und Kohlendioxydaustausch mit dem
Blut für die Dauer der Herzoperation (bis zu ca. 6 Stunden). Weitere Kompo-
nente des extrakorporalen Kreislaufs sind unter anderem eine angeschlossene
Blutpumpe, Kanülen für den Gefäßzugang, Schläuche, ein Wärmetauscher
und mehrere Monitoring-Systeme. Die Membran, aus der die Hohlfasern be-
stehen, ist wegen ihrer porösen Struktur für das Gas durchlässig. Der Durch-
gang von Blut durch die Faserwand wird jedoch auf Grund der hydropho-
bischen Beschaffenheit der Membran verhindert [34]. Bei einer Anwendung
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Abbildung 2.1.: Ausstattung der Intensivstation beim ECMO. Auf dem mittleren
Bett liegt das behandelte Neugeborene.
der semiporösen Fasern über einen längeren Zeitraum kommt es allerdings
zu einer Ablagerung von Plasmamolekülen in den Poren, was der Membran-
struktur hydrophile Eigenschaften verleiht [66]. Die Folge ist die so genannte
Plasma-Leakage, bei der die Infiltration von Plasma in die Poren die Funk-
tionalität des Systems beeinträchtigt und eine Entzündungsreaktion im Blut
hervorruft [62].
Als neuartige Fasern mit einer hoch blutverträglichen Oberfläche den Ein-
satz von Membranoxygenatoren für mehrere Tagen ermöglichten, öffneten
sich die Türen zur extrakorporalen Lungenunterstützung (Extracorporeal Li-
fe Support, ECLS), d.h. zur langfristigen Unterstützung der Lunge und der
damit verbundenen Körperfunktionen. Die Plasma-Leakage wird dabei durch
die Okklusion der Poren an der Faseroberfläche mittels dünner, nicht porö-
ser Schichten verhindert [54]. Auch die Biokompatibilität wurde durch den
Einsatz neuer Materialien verbessert [38, 45, 46, 72]. Es ist dadurch möglich,
bei Patienten mit akutem Lungenversagen den mangelnden Gasaustausch
in der Lunge tagelang zu kompensieren, dadurch den gesamten Organis-
mus in einem physiologischen Zustand zu erhalten und die Lunge durch die
hervorgerufene Entlastung zu heilen. Vielmehr als ein Ersatz der maschi-
nellen Beatmung stellt die Membranoxygenation eine zusätzliche Lungen-
unterstützung dar, die eine Minderung der Ventilationsparameter und der
damit verbundenen schädlichen Effekte ermöglicht [33]. Abbildung 2.1 zeigt
die verschiedenen Anwendungsbereiche der Membranoxygenation und deren
hauptsächliche Merkmale. Obwohl ECLS keine vollständige Lungen- und
Herzunterstützung anbietet und einen sehr spezifischen Einsatzbereich auf-
weist, besteht er aus den meisten Komponenten der Herz-Lungen-Maschine.
Die Komplexität eines ECLS-Systems ist in Abbildung 2.2 verdeutlicht.
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Abbildung 2.2.: Schema eines VA-ECMO für Neugeborene. Die meisten Kompo-
nente der Herz-Lungen-Maschine bleiben erhalten.
Im Folgenden werden die Begriffe venös und arteriell für das sauerstoffar-
me beziehungsweise -reiche Blut eingeführt. In dem systemischen Kreislauf
wird arterielles Blut durch die Arterien von dem linken Ventrikel des Herzens
in das Gewebe gefördert. Nach dem Gasaustausch mit dem Gewebe strömt
venöses Blut zurück zum rechten Vorhof. In dem Lungenkreislauf wird venö-
ses Blut von dem rechten Ventrikel durch die Arterien zu der Lunge gefördert.
Durch die Venen strömt arterielles Blut zurück zum linken Vorhof.
VA-ECMO
ECLS bietet verschiedene Behandlungsalternativen, die sich sowohl in Be-
zug auf das Krankheitsbild des Patienten als auch in Bezug auf wesent-
liche technische Aspekte unterscheiden. Die veno-arterielle extrakorporale
Membranoxygenation (Venoarterial Extracorporeal Membran Oxygenation,
VA-ECMO) weist die meisten Ähnlichkeiten mit dem intraoperativen CPB
auf (siehe Abbildung 2.2). Dabei wird das sauerstoffarme Blut dem venö-
sen System entnommen und nach der Oxygenation an der arteriellen Seite
des Kreislaufs zum Patienten zurückgeführt. Anders als bei CPB verläuft
das Blut wegen der längeren Einsatzdauer durch perkutane Kanülen und
nicht durch den offenen Thorax. Zur Drainage des Blutes dient in der Re-
gel eine große Halsvene (Vena Jugularis) als Gefäßzugang, wobei eine breite
Kanüle bis in den rechten Vorhof vorgeschoben wird. Wegen der beschränk-
ten Länge der Kanüle und der großen Blutmenge im Vorhof können hohe
Blutdurchflussraten zustande kommen. Das Blut wird mittels einer zweiten
Kanüle durch ein arterielles Halsgefäß (Arteria Carotis) dem Aortenbogen
wieder zugeführt. Anders als bei dem CPB, das ein Reservoir zur venösen
Blutsammlung vorsieht, erfolgt das ECMO ohne Compliance und fördert nur
einen Teil des gesamten Blutvolumenstroms. Während der extrakorporalen
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Oxygenation ist das Herz mit Blut gefüllt und trägt zur Blutförderung bei,
wenn auch in einem beschränkten Maße. Diese besondere Form von ECLS
wird bei Patienten eingesetzt, die zusätzlich zur mangelhaften Lungenfunkti-
on ein akutes Rechts- oder Linksherzversagen oder eine schwere myokardiale
Insuffizienz aufweisen. Wenn an einer Seite die Lunge durch das VA-ECMO
entlastet wird, ist sie an der anderen wegen des veno-arteriellen Bypasses
schlechter durchblutet. Die möglichen Folgen sind eine ischämische Schädi-
gung des Lungengewebs [65] und die Bildung von Thromben in den Alveo-
lenkapillaren [78]. Durch die arterielle Blutzufuhr in den Aortenbogen wird
darüber hinaus die Zufuhr von sauerstoffreichem Blut zu den Herzkranzge-
fäßen beschränkt. Aus diesem Grund und wegen der gleichzeitigen Erhöhung
des arteriellen Druckes durch den extrakorporalen Kreislauf kann in manchen
Fällen die linksventrikuläre Herzfunktion statt unterstützt bedeutend beein-
trächtigt werden.
VV-ECMO
Als Alternative zu der veno-arteriellen ECMO und bei Patienten, die kei-
ne Herzunterstützung benötigen, wird die venovenöse extrakorporale Mem-
branoxygenation (VV-ECMO) eingesetzt. Dabei wird das Blut wie bei dem
VA-ECMO durch die Kanulierung der Vena Jugularis bzw des Vena Femo-
ralis (Beinvene) dem rechten Vorhof entnommen. Für die Rückleitung des
oxygenierten Blutes bieten sich zwei Alternativen an. Bei Erwachsenen und
Kindern wird das Blut durch die bei der Blutabnahme nicht kanulierte Vena
Femoralis oder Vena Jugularis zum Herzen zurückgeführt. Bei Neugeborenen
wird meistens eine Doppellumenkanüle verwendet, wodurch das Blut durch
das selbe Gefäß sowohl entnommen als auch zurückgeführt wird. Bei dem
VV-ECMO wird das oxygenierte Blut in den venösen Kreislauf zurückge-
bracht, so dass kein Bypass der Lunge erfolgt. Dies hat zu Folge, dass die
Lunge vollständig durchblutet und daher physiologisch mit Sauerstoff ver-
sorgt wird.
Der Nachteil besteht bei dem VV-ECMO in der so genannten Rezirkula-
tion, die auftritt, wenn bereits oxygeniertes Blut wieder durch die Drainage-
kanüle zum Oxygenator geführt wird. Dieses Phänomen lässt sich bei dem
VV-ECMO wegen der kleinen Entfernung zwischen der Ab- und Zufuhrkanü-
le nicht vermeiden. Bei dem Einsatz einer doppellumigen Kanüle ist dieser
Effekt besonders stark. Durch die Rezirkulation nimmt die Oxygenations-
leistung ab einem gewissen Blutvolumenstrom nicht mehr zu [74].
ECCO2R und AVCO2R
Die extrakorporale Kohlendioxydentfernung (Extracorporeal CO2 Removal,
ECCO2R) bietet die Möglichkeit, ECLS mit einem geringeren Blutvolumen-
strom durchzuführen [15, 40, 87]. Der Kohlendioxydgehalt im Blut weist kei-
ne Sättigung auf und kann daher beliebig gesenkt werden. Durch die starke
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Abbildung 2.3.: Behandlung eines erwachsenen Patienten durch AVCO2R.
Kohlendioxydentfernung aus kleinen Blutmengen und die spätere Durchmi-
schung dieses Blutes mit dem restlichen Blut, das nicht durch den extrakor-
poralen Kreislauf geströmt ist, kann die Kohlendioxydkonzentration daher
bis auf einen physiologischen Wert reduziert werden.
Weil bei ECCO2R die natürliche Lunge nur den Sauerstoffaustausch über-
nehmen soll, können aggressive Beatmungsparameter, wie der Druck, das
Volumen und die Frequenz, deutlich gesenkt werden. Diese auf der CO2-
Entfernung basierende Therapie wird seit einigen Jahren in einer Varian-
te durchgeführt, bei der die Kanulierung arteriovenös erfolgt (arteriovenous
carbon dioxide removal, AVCO2R). Weil der notwendige Blutdurchfluss be-
schränkt ist, wird parallel zum systemischen Kreislauf ein extrakorporaler
Kreislauf gebildet, bei dem das Herz die treibende Kraft zur Blutförderung
darstellt (siehe Abbildung 2.3). Eine Pumpe ist in diesem System nicht not-
wendig, wodurch das extrakorporale Füllvolumen drastisch reduziert und auf
einen Wärmetauscher verzichtet wird [28, 41].
Bis zu einem Durchfluss im extrakorporalen Kreislauf von 30 % des gesam-
ten Blutvolumenstroms ist keine bedeutende Beinträchtigung der Herzfunk-
tion nachgewiesen [97]. Die niedrige Durchflussrate ermöglicht außerdem den
Einsatz dünnerer Kanülen und die Kanulierung enger Periphergefäße. Weil
das dem arteriellen Kreislauf entnommene Blut eine recht hohe Sauerstoff-
konzentration aufweist, ist im Oxygenator ein sehr geringer Sauerstoffaus-
tausch möglich. Patienten, die eine schwere Unterversorgung an Sauerstoff
aufweisen, sind daher auf andere Formen des ECLS angewiesen.
Ausblick
Die Geschichte von ECLS ist trotz des sinnvollen zugrunde liegenden Prin-
zips, durch eine langfristige Unterstützung die Lunge bei verminderten Be-
atmungsparametern zu entlasten und dabei die physiologischen Verhältnisse
des gesamten Organismus aufrechtzuerhalten, von Fehlschlägen und Rück-
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schritten gekennzeichnet, die im Laufe der Jahre zur wiederholten Einstel-
lung dieser Therapie geführt haben. Obwohl die Behandlung von Neugebo-
renen durch ECLS zur Erhöhung der Überlebensrate führt [3], konnte ein
positives Ergebnis bei Erwachsenen noch nicht nachgewiesen werden. Grund
dafür ist der unterschiedliche pathologische Zustand, in dem die beiden Pa-
tientengruppen therapiert werden. Bei den meisten Neugeborenen versagt
die Lunge als einziges Organ, wobei die Pathologie reversibel ist. Wird die
Schädigung des Lungengewebes durch die aggressiven Beatmungsparame-
ter vermieden und wird gleichzeitig die O2- und die CO2-Konzentration auf
einem nahezu physiologischen Wert gehalten, kommt es in den meisten Fäl-
len zu einer Genesung des Atmungsapparats. Im Gegensatz dazu ist ARDS
bei Erwachsenen die Folge im respiratorischen Bereich eines Multisystems-
versagens dar, wobei Ursache und Weiterentwicklung noch nicht vollständig
erforscht sind. Während bei Neugeborenen die Überlebensrate nach einer
ECLS-Behandlung einen Wert von 80 % erreicht, wurde bei Erwachsenen
laut der meisten Studien die Schwelle von 50 % noch nicht überschritten
[95].
Die Komplexität des pathologischen Zustandes bei Erwachsenen erschwert
außerdem die Durchführung von randomizierten Studien, bei denen die be-
handelten Patienten mit einer Kontrollgruppe verglichen werden. Die Überle-
benserwartungen von Patienten, die mit Sauerstoff unterversorgt sind, kön-
nen bis zum tödlichen Ausgang nicht vorhergesagt werden [65]. Die sehr
hohen Kosten und die aufwändige Überwachung der Patienten sprechen au-
ßerdem gegen die ECLS-Behandlung. Darüber hinaus ändert sich neben der
anhaltenden technischen Entwicklung der ECLS-Systeme auch der Zustand
der Patienten, die im Rahmen einer randomizierten Studie behandelt werden.
Sie weisen einen schlechteren Zustand als vor einem oder zwei Jahrzehnten
auf, weil sie erst nach dem Versagen neuer alternativer Formen der maschi-
nellen Beatmung auf die ECLS-Behandlung angewiesen sind.
Trotz der diversen Errungenschaften und Rückschläge der letzen Jahr-
zehnte ist die Forschung im Bereich der Blutoxygenation durch Membranen
längs nicht abgeschlossen. Die ersten Systeme zum ECLS entstanden aus
der Tradition der Herzlungenmaschine und waren von einer hohen Anzahl
an Komponenten gekennzeichnet. Die erhebliche Blutkontaktoberfläche führ-
te zum Mangel an Thrombozyten (Thrombocytopenia), während die massive
Zufuhr von Antigerinnungsstoffen das Risiko von Blutungen steigerte [95].
Demzufolge waren weitere Bluttransfusionen erforderlich und nicht selten
musste die ECLS-Behandlung abgebrochen werden [65]. Heutzutage werden
die Komponenten des ECLS mit Antigerinnungsmitteln beschichtet und die
Biokompatibilität der Oberfläche wird erhöht. Dadurch kann die Zufuhr von
Antigerinnungsmitteln ins Blut sowie das Risiko von Blutungen deutlich re-
duziert werden, was langfristige Behandlungen ermöglicht. Neue Methoden
für die perkutane Gefäßkanulierung erlauben einen sehr geringen Durchfluss-
widerstand [56] und senken das Risiko von Komplikationen wie Blutungen
und Blutstau in den Körperextremitäten [65].
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Infektion, inflammatorische Aktivierung, Blutzelltrauma und Sepsis, die
durch den Blutkontakt mit der großen Fremdoberfläche zustande kommen
[30], stellen nach wie vor die größte Hürde der ECLS-Systeme dar [65]. Das
erforderliche Füllvolumen bedingt außerdem eine bedeutende Blutverdün-
nung oder auch die Notwendigkeit von Blutersatzprodukten. Die Entwick-
lung kompakter, von kleinen Oberflächen und Füllvolumen gekennzeichneter
Systeme wird daher in den letzten Jahren im Rahmen verschiedener Projek-
te weltweit angestrebt. Durch neue innovative Designs werden nicht nur die
Systemausmaße deutlich verringert, sondern auch die Strömungsverhältnisse
im Faserbereich optimiert. Durch eine homogene und schnelle Faserdurch-
strömung wird die Oxygenationleistung erhöht und dadurch der Bedarf an
einer hohen Faseroberfläche verringert. Einen weiteren Fortschritt stellt die
Herstellung der semipermeablen Membranen zum Gasaustausch dar. Durch
die Einführung neuer Technologien wird die Ablagerung von Plasmakompo-
nenten in der Faserstruktur beschränkt, wodurch die Leistung erhöht und
ein längerer Einsatz der ECLS-Systeme ermöglicht wird [24, 72].
2.3. Die Intravenöse Membranoxgenation
Die Miniaturisierung der Membranoxygenatore und das Streben nach kom-
pakten Systemen führte vor ca. 15 Jahren zu dem Gedanken, die semipermea-
blen Fasern innerhalb eines Gefäßes des venösen Kreislaufs zu implantieren.
Durch die Implantation werden mehrere Nachteile der extrakorporalen Lun-
genunterstützung aufgehoben. Das intravaskuläre System benötigt keinen
Schlauch und keinen Wärmetauscher, was mit einer erheblichen Redukti-
on des gesamten Füllvolumens verbunden ist. Außerdem fällt der perkutane
Blutdurchfluss aus, der mit Infektionen und Blutungen verbunden ist. Die
IO bietet zuletzt wegen der reduzierten Anzahl an Komponenten eine kleine
Blutkontaktoberfläche und vermindert demzufolge die Schädigung der Blut-
zellen und die Gefahr der Thrombenbildung.
IVOX
Die Möglichkeit, einen Membranoxygenator in ein Kreislaufgefäß zu positio-
nieren und das Blut innerhalb des Körpers zu oxygenieren wurde zum ersten
Mal von Mortensen präsentiert [2, 67, 69]. Bei dem von ihm konzipierten Sys-
tem (Intravascular Oxygenation, IVOX) handelt es sich um ein langes und
enges Bündel von Fasern, das durch ein peripheres Gefäß eingeführt und
innerhalb eines großen zentralen Gefäßes positioniert wird (siehe Abbildung
2.4). Als Einführungsgefäß wird dabei die VF auf Grund der günstigen ober-
flächlichen Lage und des verhältnismäßig großen Querschnitts bevorzugt,
während sich die VC wegen des großen Durchmessers und der erheblichen
Blutmenge für die Positionierung eignet.
Klinische Untersuchungen von IVOX offenbarten zahlreiche Nachteile des
neuen Konzeptes [13]. Der durch den IVOX erzielte Gasaustausch lag bei
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Abbildung 2.4.: Erstes Konzept zur Intravaskulären Oxygenation: Implantation
von IVOX in die Vena Cava.
sehr niedrigen Werten (zwischen 50 ml min−1 und 70 ml min−1 gegenüber
dem durchschnittlichen Körperbedarf von 250 mlmin−1) und erwies sich da-
her als nicht effektiv für die Genesung des Patienten. Als zusätzliche Folge
der Implantation wurden die physiologischen Strömungsverhältnisse im ve-
nösen Kreislauf gestört. Der Blutrückstau im Faserbereich und die Bildung
von Thromben bei einigen Patienten wiesen darauf hin, dass die Einführung
des Oxygenators in die Vena Cava und der resultierende Widerstand zur
Blutströmung nicht alleine von der Förderleistung des Herzens kompensiert
werden können.
Aus diesen Fehlschlägen entstand das verbreitete Bewusstsein, dass die
IO nur durch eine günstigere Faseranordnung einen effektiven Gasaustausch
erzielen kann. Die parallele Anströmung der Fasern, die bei dem IVOX auf
Grund der Faserorientierung stattfindet, führt zur Bildung eines laminaren
Strömungsprofils. Dies ist mit dem Entstehen ausgebreiteter Grenzschichten
an der Faserwand verbunden, was eine Beschränkung des GasAustauschs
hervorruft. Eine senkrechte Faseranströmung, auch cross-flow genannt, be-
günstigt dagegen die Blutmischung und den Gasaustausch durch konvektive
Prozesse. Außerdem ist die langsame Strömung um die Fasern in der paral-
lelen Konfiguration mit dem Risiko eines Blutstaus und einer resultierenden
Thrombenbildung verbunden. Eine zur Blutströmung senkrechte Faserkonfi-
guration ist allerdings mit dem Nachteil eines erhöhten Durchflusswiderstan-
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des verbunden. Der behinderte Rückfluss zum Herzen führt zum Blutüber-
druck in den benachbarten Organen und ruft eine Belastung des Herzens bei
dem bereits schwer kranken Patienten hervor. Zur Behebung dieser Nachtei-
le und Gewährleistung einer physiologischen Rückströmung zum Herzen ist
eine aktive Blutförderung und Kompensierung des Faserwiderstandes not-
wendig. Aus diesem Ansatz heraus sind u.a. zwei Konzepte entwickelt und
untersucht worden: Der Hattler-Catheter und der D-ILAD (Dynamic Intra-
vascular Lung Assist Device).
Hattler-Catheter
Bei dem Hattler-Catheter [26, 27, 35, 36] ist ein aufblasbarer Ballon in der
Mitte eines Faserbündels integriert (siehe Abbildung 2.5). Durch die Pul-
sation des Ballons wird das Blut in eine radiale, zu den Fasern senkrechte
Richtung umgelenkt. Die Blutdurchmischung und die Blutgeschwindigkeit
im Faserbereich werden durch die radiale Strömung zu Gunsten des Gas-
Austauschs wesentlich erhöht. Die Richtung der Blutströmung kann in zwei
Komponenten zerlegt werden. Das Blut strömt entlang der VC bei einem
sehr geringen Durchflusswiderstand um den Oxygenator herum. Die radia-
le Komponente, die von dem pulsierenden Ballon abwechselnd nach innen
und nach außen gerichtet ist, trägt nicht zum Volumenstrom zum Herzen
bei. Dieses Konzept ist mit einer Erhöhung des spezifischen, auf die Flä-
cheneinheit bezogenen GasAustauschs verbunden. Untersuchungen zeigen,
dass ein O2- und CO2-Austausch von jeweils 320 ml min−1 m−2 und 350
ml min−1 m−2 erzielt werden kann [25]. Bei diesen Untersuchungen wur-
de das System in einem festen Gehäuse positioniert und extrakorporal an
dem Versuchstier angeschlossen. Ein Nachteil des Hattler Catheters besteht
jedoch darin, dass der Ballon den Raum reduziert, der für die Faserimplan-
tierung zur Verfügung steht. Demzufolge ist die Faseroberfläche mit 0, 17m2
wesentlich kleiner als bei dem IVOX (ca. 0, 4 m2) und macht den Effekt der
günstigen Strömungsverhältnisse zunichte. Der absolute Gasaustausch be-
trägt lediglich 50 mlO2min
−1 und stellt daher keine deutliche Verbesserung
gegenüber dem IVOX dar. Ein weiterer Nachteil des Hattler-Catheter liegt
Abbildung 2.5.: Hattler-Catheter. In der Mitte des Faserbündels sorgt ein pulsie-
render Ballon für die Blutdurchmischung.
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in der Systemstabilität. Bei dem intravaskulären Einsatz in Tiermodellen
wurde eine schlechtere Leistung als bei den Versuchen im extrakorporalen
Kreislauf nachgewiesen [23]. Der Ergebnisunterschied kann dadurch begrün-
det werden, dass die Strömungsbedingungen innerhalb eines Gefäßes nicht
exakt eingestellt werden können. Die VC stellt kein geometrisch definiertes
Gehäuse dar und die Durchflussrate ändert sich sowohl im Zeitverlauf als
auch von Patienten zu Patienten.
D-ILAD
Makarewics [52] präsentierte ein neues Konzept, bei dem die Blutförderung
zur Kompensierung des Faserwiderstands im Vordergrund steht. Bei dem
neuen Verfahren (Dynamic Intravascular Lung Assist Device, D-ILAD) ro-
tieren die Fasern, die in einer schraubenförmigen Konfiguration angeordnet
sind, innerhalb der Vena Cava. Durch die Rotation werden zwei Effekte an-
gestrebt. Zum einen begünstigt die hervorgerufene Blutmischung die kon-
vektiven Gasaustauschprozesse, zum anderen fördert die aus Fasern beste-
hende rotierende Schraube das Blut zum Herzen und verhindert damit den
Blutrückstau. Wie bei dem Hattler-Catheter weist das Konzept wegen der
vorteilhaften Strömungsbedingungen einen hohen spezifischen Gasaustausch
auf [53]. Jedoch ist die Faseroberfläche auch bei dem schraubenförmigen
Oxygenator beschränkt, so dass der absolute Gasaustausch einen Wert von
ungefähr 50 mlO2min
−1 nicht überschreitet. Die Strömungsverhältnisse bei
dem rotierenden Oxygenator sind außerdem wie bei den vorherigen Konzep-
ten von der Anatomie der VC abhängig. Die Größe des zentralen Gefäßes
bedingt die Spalte zwischen den Fasern und der Gefäßwand und beeinflusst
daher die Durchflussrate im Faserbereich.
Diskussion
Das Konzept der Implantation eines gasaustauschfähigen Systems innerhalb
eines Gefäßes ist von unbestrittenem Interesse. Es ist allerdings mit erheb-
lichen technischen Schwierigkeiten verbunden, welche die Realisierung eines
funktionsfähigen Verfahrens bisher verhindert haben. Die Beschränkungen
sind dabei anatomischer und physiologischer Art und werden in Kapitel 4
näher erläutert. Die Anatomie des venösen Kreislaufs erschwert die Einfüh-
rung von Fasern in einer genau definierten Konfiguration. Außerdem ist die
implantierbare Faseroberfläche von der Größe der Gefäße stark beschränkt.
Die Dimensionen der VC, die bei verschiedenen Patienten stark variieren, be-
einflussen die Leistung des implantierten Oxygenators, wie Untersuchungen
beweisen [86]. Die Physiologie des venösen Kreislaufs wird schließlich von
dem entstehenden Durchflusswiderstand in der VC gestört. Die Folgen der
Implantation sind dabei eine Störung der Durchflussrate und des Blutdrucks,
was zur Belastung des Herzens und weiterer Organe führt.
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Die in den letzen 20 Jahren gesammelte Erfahrung im Bereich der IO bil-
det den Hintergrund, auf dem sich ein neuartiges, am Helmholtz Institut für
Biomedizinische Technik erarbeitetes Projekt stützt. Unser Streben besteht
in der Entwicklung eines Konzepts für die IO, das die maximale Leistung
mit der minimalen Störung der Körperfunktionen erbringt [11, 9, 10]. Die
Entwicklung einer kompakten Faserkonfiguration, die Integration einer mi-
kroaxialen Blutpumpe und die physikalische Trennung des Oxygenators von
der VC durch eine verformbare Hülle stellen die Merkmale des vorgestellten
Systems dar.
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Der Austausch von Sauerstoff (O2) und Kohlendioxyd (CO2) zwischen der
Lunge und dem Blut und zwischen dem Blut und dem Körpergewebe ist ein
passiver Prozess, der von einem Gefälle der Gaskonzentration hervorgerufen
wird. Der Sauerstoff diffundiert aus den Lungenbläschen (Alveolen) in das
venöse sauerstoffarme Blut in den Lungenkapillaren. Das mit Sauerstoff an-
gereicherte Blut erreicht die Kapillaren aller Organe und Gewebe, von denen
aus der Sauerstoff in die Zellen diffundiert und den Stoffwechsel ermöglicht.
Das Kohlendioxyd, das im Gewebe durch den Stoffwechsel produziert wird,
diffundiert aus den Zellen in das Blut und wird in die Lunge transportiert.
Hier diffundiert es durch das Lungengewebe in die Alveolen und wird in die
Atmosphäre abgegeben. Dabei bleibt in der Lunge, Blut und Gewebe die
Gaskonzentration durch die Produktion, den Verbrauch und den Transport
der Gase in einem dynamischen Gleichgewicht aufrechterhalten.
Die Gewährleistung einer physiologischen Gaskonzentration im Gewebe,
die den Stoffwechsel und daher das Leben ermöglicht, ist die Funktion der
Atmung. Durch die rhythmische Bewegung der Thoraxmuskulatur wird das
kohlendioxydreiche Gasgemisch ausgeatmet und sauerstoffreiche Luft in die
Alveolen eingeatmet. Dieser Prozess gewährleistet die kontinuierliche Abfuhr
von Kohlendioxyd aus dem Körper, das andauernd in den Zellen produziert
wird.
Natürliche und künstliche Lunge
Ein Membranoxygenator soll die Funktion der Lunge vollständig oder teil-
weise ersetzen. Dabei erfolgt der Gasaustausch wie bei der natürlichen Lunge
passiv, wenn ein Konzentrationsgefälle zwischen der Blut- und der Gasseite
entsteht. In den hohlen Oxygenatorfasern befindet sich Sauerstoff bei hoher
Konzentration. Durch die gasdurchlässige Faserwand diffundiert der Sauer-
stoff in das Blut, das die Fasern umgibt. Das Kohlendioxyd, das sich in dem
Blut befindet, diffundiert durch die Faserwand in den Innenraum der Fa-
sern. Die Fasern werden kontinuierlich mit Sauerstoff versorgt, während das
Kohlendioxyd von den Fasern entfernt wird. Es bestehen wesentliche Unter-
schiede zwischen natürlicher und künstlicher Lunge:
• Austauschfläche. Die natürliche Lunge weist eine Oberfläche, die von
Kapillaren durchblutet wird, von ca. 70 m2 auf. Bei extrakorpora-
len Membranoxygenatoren sind die Dimensionen wegen des limitierten
Füllvolumens beschränkt. Außerdem sind die Fasern aus technischen
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Gründen nicht beliebig klein herstellbar, so dass die Faseroberfläche in
der Regel zwischen 1 m2 und 2 m2 beträgt. Der begrenzte Raum in
der Vena Cava setzt bei der IO eine weitere Grenze und erlaubt die
Implantation einer maximalen Faseroberfläche von etwa 0,5 m2. Die
Membranoberfläche, die zum Gasaustausch mit dem Blut beiträgt, ist
daher viel geringer als in der natürlichen Lunge.
• Gaskonzentration. In Membranoxygenatoren besteht zwischen Fasern
und Blut ein höheres Gaskonzentrationsgefälle als in der natürlichen
Lunge. Die Fasern werden mit reinem Sauerstoff versorgt. Entlang der
Fasern bleibt der Sauerstoff der überwiegende Bestandteil der Gas-
zusammensetzung. In den natürlichen Alveolen stellt allerdings der
Sauerstoff mit etwa 20 % der Luftzusammensetzung lediglich einen
beschränkten Anteil des gesamten Gasgemisches dar und weist deher
eine wesentlich niedrigere Konzentration auf. Die CO2-Konzentration
innerhalb der Fasern ändert sich entlang der Gasströmungsrichtung
und hängt vom Gasvolumenstrom ab. Die CO2-Konzentration in den
Alveolen wird durch die Atemfrequenz geregelt.
• Gasströmung. Die künstlichen Fasern zeigen zwei offene Enden, wäh-
rend die Alveolen eine einzige Öffnung für die Gaszu- und -abfuhr
aufweisen. Die Gasströmung in den Fasern ist daher nicht auf eine
rhythmische Bewegung angewiesen, sondern findet stationär von einem
Faserende zum anderen statt.
• Blutströmung. Die Lungenkapillaren weisen einen Durchmesser in der
Größenordnung von 10 µm auf. Die Erythrozyten (Blutzellen, die den
Transport von Sauerstoff und Kohlendioxyd durch chemische Bindung
ermöglichen) weisen eine ähnliche Größe auf, und befinden sich daher
in engem Kontakt mit der Kapillar-Alveole-Schnittfläche. Bei Mem-
branoxygenatoren fließt das Blut in den Zwischenräumen der Fasern,
deren Durchmessergröße eine Größenordnung von einigen 100 µm auf-
weist. Die resultierende Blutströmung hat keine Ähnlichkeit mit der
Blutströmung in der natürlichen Lunge. Insbesondere ist der Weg zwi-
schen den Erythrozyten und der Membranwand länger und stellt daher
einen größeren Widerstand zur Diffusion dar. Die konvektiven Prozes-
se, die das sauerstoffarme Blut in Kontakt mit der Faserwand bringen,
können den erhöhten Diffusionswiderstand teilweise kompensieren.
Die Kenntnis der Austauschprozesse und der Gasverhältnisse im Blut ist
erforderlich für die optimale Auslegung und Dimensionierung eines Mem-
branoxygenators. Im Folgenden werden die Grundlagen des Gasaustauschs
zwischen künstlichen Fasern und Blut erläutert.
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3.1. Die Gasverhältnisse im Blut
Das Blut kann als Transportvektor aufgefasst werden, der zur Aufrechterhal-
tung wesentlicher Körperfunktionen dient. Durch das Blut werden Nährstoffe
und Sauerstoff zum Gewebe geführt, Kohlendioxyd und Abfallprodukte wer-
den abgenommen. Auch die Wärme wird durch das Blut auf der gesamten
Körperfläche verteilt. Einige Stoffe lösen sich im Blut und werden in ihrem
ursprünglichen Form transportiert. Andere Stoffe sind im Blut chemischen
Reaktionen ausgesetzt und befinden sich in einem gebundenen Zustand. Der
Sauerstoff und das Kohlendioxyd befinden sich im Blut sowohl in gelöstem
als auch in chemisch gebundenem Zustand.
Für den Gastransport spielt die Blutzusammensetzung eine wesentliche
Rolle. Das Blut ist eine Zellensuspension in einer wässerlichen Lösung, die
Plasma genannt wird. Unter den Zellen stellen die Erythrozyten mit unge-
fähr 45 Volumenprozent des Blutes den weitaus größten Anteil dar [63]. Die
Erythrozyten enthalten ein Protein, das Hämoglobin, das von einer starken
chemischen Bindungsfähigkeit mit dem Sauerstoff gekennzeichnet ist. Die
volumetrische Konzentration von Erythrozyten im Blut wird als Hämatokrit
bezeichnet.
Sauerstoff im gelösten Zustand
Die Löslichkeit von Sauerstoff im Blut kann nach dem Henry’schen Gesetz
wie folgt beschrieben werden [63]:
CdO2 = αO2PO2 (3.1)
PO2 ist der Wert des O2-Partialdrucks in der Gasphase, wenn ein Gleichge-
wicht mit dem gelösten Sauerstoff besteht. Der Term αO2 ist der temperatu-
rabhängige Löslichkeitskoeffizient. Die Konzentration CdO2 von Sauerstoff in
gelöstem (dissolved) Zustand wird in der Literatur als volumetrisches Ver-
hältnis ausgedrückt:
CdO2 =
V olO2
V olBlut
(3.2)
Das Volumen V olO2 ist in Normalbedingungen (STP, standard tempera-
ture and pressure) definiert. Der Partialdruck PO2 in Gleichung 3.1 ist in der
medizinischen Routine inmmHg ausgedrückt. Die Anwendung dieser Einheit
wird hier übernommen, um eine einfachere Übertragung der in der Literatur
bekannten Daten zu ermöglichen. Bei der Untersuchung von Blutparametern
wird außerdem der Gasgehalt im Blut in Form von Partialdruck angegeben.
Obwohl der Wert des Partialdrucks sich auf eine hypothetische Gasseite in
Gleichgewichtszustand bezieht, wird er auch in dieser Arbeit als Blutpara-
meter angewendet. Es gilt bei einer physiologischen Bluttemperatur von 37◦
[54]:
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αO2 = 3, 67 · 10−5 mlO2 ml−1Blut mmHg−1 (3.3)
Im arteriellen Blut herrscht ein annäherndes Gleichgewicht mit dem O2-
Partialdruck in der Lunge, der etwa 100 mmHg beträgt. Im venösen Blut
entspricht die O2-Konzentration einem O2-Partialdruck von etwa 40 mmHg.
Nach Gleichung 3.1 lässt sich die Konzentration CdO2 für den gelösten Sauer-
stoff so wohl in arteriellem als auch in venösem Blut berechnen:
CdO2,a ≈ 0, 35mlO2 (100mlBlut)−1 (3.4)
CdO2,v ≈ 0, 15mlO2 (100mlBlut)−1 (3.5)
Durch die Indices a und v werden das arterielle und venöse Blut bezeichnet.
Die Abnahme des O2-Gehalts zwischen dem arteriellen und venösen Blut
entspricht der O2-Menge, die dem Gewebe zur Verfügung gestellt wird. Es
gilt:
V˙O2 = Q˙B (C
d
O2,a
− CdO2,v) (3.6)
V˙O2 ist die O2-Menge, die zeitlich dem Gewebe abgegeben wird. Q˙B stellt
den Blutdurchfluss dar. Der Mensch hat einen durchschnittlichen Blutfluss
von ungefähr 5lmin−1. Laut Gleichung 3.6 werden demzufolge 10mlO2min
−1
aus dem gelösten Zustand an das Gewebe abgegeben. Der durchschnittliche
Sauerstoffbedarf des Menschen beträgt allerdings ca. 250 mlO2 min
−1 [93],
so dass allein der O2-Transport in gelöster Form unzureichend ist.
Bindung von Sauerstoff und Hämoglobin
Der Sauerstoff wird hauptsächlich in chemischer Bindung mit den in den Ery-
throzyten enthaltenen Hämoglobinmolekülen transportiert. Zwischen dem
Hämoglobin und im Blut gelöstem Sauerstoff erfolgt eine chemische Reakti-
on. In chemischem Gleichgewicht ist ein Teil der Sauerstoffmoleküle mit dem
Hämoglobin gebunden [63]. Der Gleichgewichtszustand wird in der Literatur
als Hämoglobinsättigungsrate (oder Hämoglobinsättigung) SO2 angegeben.
Dies entspricht dem Verhältnis zwischen der Menge von gebundenem Sauer-
stoff und der maximalen Sauerstoffmenge, die das Hämoglobin binden kann.
Die Hämoglobinsättigung wird als Funktion des O2-Partialdrucks angegeben
(siehe Abbildung 3.1). Die meist verwendete, empirisch hergeleitete Funktion
der Sättigungskurve ist die Hill’sche Gleichung und lautet:
SO2 =
(PO2/P50)
n
1 + (PO2/P50)n
(3.7)
Dabei stellt P50 den O2-Partialdruck bei einer Sättigung von 50% und n
den Hill’schen Parameter dar. Der Wert von P50 hängt von der Temperatur
und von dem Ph-Wert ab. Es gilt [64]:
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Abbildung 3.1.: Verhältnis zwischen der Hämoglobinsättigung (S) und dem O2-
Partialdruck (PO2 ) nach der Hill’sche Gleichung.
n = 2.7 und P50 = 26, 6× 100,48(7,4−Ph)−0,024(37−T ) (3.8)
Das Blut weist eine Hämoglobinkonzentration, die in der Literatur wie
folgt ausgedrückt wird [63]:
CHb ≈ 15 g (100ml)−1Blut (3.9)
Ein Gramm Hämoglobin kann bei einer 100-prozentige Sättigung 1,34
mlO2 binden [54]. Die Konzentration C
H
O2
von Sauerstoff, der mit dem Häm-
oglobin chemisch gebunden ist, ergibt sich aus der Hämoglobinkonzentration
CHb im Blut und aus der Sättigung SO2 , die ihrerseits von PO2 abhängt:
CHO2 = 1, 34 CHb SO2 (PO2 ) (3.10)
Aus den oben genannten Werten des O2-Partialdrucks in arteriellem und
venösem Blut von jeweils 100 mmHg und 40 mmHg resultiert aus Gleichung
3.7 eine Hämoglobinsättigung von jeweils etwa 100 % und 75 %. Nach Glei-
chung 3.9 ergibt sich der annähernde Gehalt an Sauerstoff, der in arteriellem
und venösem Blut in chemischer Bindung mit dem Hämoglobin vorhanden
ist:
CHO2,a ≈ 20mlO2 (100mlBlut)−1 (3.11)
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CHO2,v ≈ 15mlO2 (100mlBlut)−1 (3.12)
Aus einem Vergleich mit Gleichung 3.11 resultiert, dass die Sauerstoffmen-
ge in gebundenem Zustand um einen Faktor höher als die Sauerstoffmenge
in gelöstem Zustand ist. In Analogie mit Gleichung 3.6 ergibt sich die Menge
an Sauerstoff, die zeitlich aus dem gebundenen Zustand dem Gewebe zur
Verfügung gestellt wird:
V˙O2 = Q˙B (C
H
O2,a
− CHO2,v) (3.13)
Unter physiologischen Bedingungen, mit einem Herzschlagvolumen von 5
lO2 min
−1 werden durch die chemische Bindung ca. 250 lO2 min
−1 dem
Gewebe abgegeben, was dem Körperbedarf an Sauerstoff für den Stoffwechsel
entspricht.
Der Kohlendioxydgehalt
Das Kohlendioxyd ist wie der Sauerstoff sowohl im gelösten als auch im
chemisch gebundenen Zustand im Blut enthalten. In Analogie zu Gleichung
3.1 lässt sich durch das Henry’sche Gesetz die CO2-Löslichkeit im Blut wie
folgt ausdrücken:
CdCO2 = αCO2 PCO2 (3.14)
Der Term CdCO2 entspricht der CO2-Konzentration in gelöstem Zustand,
PCO2 dem CO2-Partialdruck und αCO2 dem Löslichkeitkoeffizienten. Die
CO2-Löslichkeit im Blut ist um einen Faktor 20 höher als die O2-Löslichkeit
und beträgt [88]:
αCO2 = 6 · 10−4 mlCO2 ml−1Blut mmHg−1 (3.15)
Lediglich 10 % vom gesamten Kohlendioxyd befindet sich im gelösten Zu-
stand [88]. Ein Anteil von 22 % reagiert mit dem Molekül −NH2, während
das meiste Kohlendioxyd durch die Bindung mit Wassermolekülen zur Bil-
dung von Bicarbonaten führt:
CO2 +H2O ⇀↽ H2CO3 ⇀↽ H
+ +HCO−3 (3.16)
Die erste Reaktion, die zur Hydratation von CO2 führt, ist im Plasma lang-
sam, wird jedoch innerhalb der Erythrozyten von dem Enzym carbonic any-
drase beschleunigt. Die zweite Reaktion ist schnell und setzt H+-Moleküle
frei, die mit dem Hämoglobin reagieren:
H+ +HbO2 ⇀↽ H
+Hb+O2 (3.17)
In dem Gewebe, in dem die O2-Moleküle aus dem Hämoglobin freigesetzt
werden, ist das Gleichgewicht der Reaktion nach rechts verschoben und die
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Abbildung 3.2.: Fasermembran mit asymmetrischer Struktur. Der poröse Bereich
gewährleistet einen niedrigen Diffusionswiderstand beim Gas-
durchfluss. Die homogene Schicht verhindert die Plasmaablage-
rung in den Poren.
Aufnahme von CO2 in Form von Bicarbonaten begünstigt. In der Lunge,
in der die O2-Moleküle mit dem Hämoglobin reagieren, wird wieder CO2
freigesetzt. Unter physiologischen Bedingungen werden insgesamt ca. 200
mlCO2min
−1 durch den Stoffwechsel produziert und von dem Blut in die
Lunge transportiert [54].
3.2. Der Gasaustausch durch semipermeable Fasern
Die Hohlfasern, die bei Blutoxygenatoren eingesetzt werden, weisen eine se-
lektive Durchlässigkeit auf. Die Membran der Faserwand ist semipermeabel
und lässt den Durchgang von Molekülen mit einer begrenzten Größe zu. Die
O2- und CO2-Moleküle gehören zu den Molekülen, für die der Durchfluss
durch die Membran möglich ist. Das Blut - sowohl das Plasma als auch die
zellulären Bestandteile - kann im Gegensatz dazu die Membran nicht durch-
dringen.
Fasern verschiedener Art erfüllen die Anforderungen eines Oxygenators.
Bei rein porösen Fasern weist die Membran durchgehende Passagen auf, in
denen sich das Gas in direktem Kontakt mit dem Blut befindet. Weil diese
Membranart aus einem hydrophoben Material besteht, kommt es nicht zu
einem Blutdurchfluß zur Gasseite. Die Poren sind mit Gas gefüllt, was einen
niedrigen Membranwiderstand zum Gasdurchfluss ermöglicht. Wenn aller-
dings der Blutdruck den Gasdruck um einen für die Membran spezifischen
Wert überschreitet, kann das Blut in die Poren einsickern, und somit der
Widerstand zum Gasdurchfluss erhöht werden [54]. Bei rein porösen Fasern
besteht der Nachteil darin, dass sich im Plasma enthaltene Proteine in der
porösen Struktur ablagern, den Widerstand zum Gasdurchfluss erhöhen und
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Abbildung 3.3.: O2-Konzentrationsverlauf auf dem Diffusionsweg von dem Innen-
raum der Fasern zum Blut. Es wird angenommen, dass der Dif-
fusionswiderstand an der Gasseite und in der Membranstruktur
wesentlich kleiner als im Blut und daher vernachlässigbar ist.
die Leistung des Oxygenators beeinträchtigen können [62, 71].
Homogene Fasern weisen keine Poren auf. Der Gasaustausch erfolgt rein
diffusiv durch die homogene Struktur der Membran. Die Proteinenablage-
rung wird vermieden oder reduziert [24, 72]. Der Gasdurchfluß ist allerdings
auf Grund des erhöhten Membranwiderstands beschränkt. Neuartige Fasern
mit einer asymmetrischen Struktur verbinden die Vorteile der porösen und
homogenen Fasern. Die Membran ist dabei hauptsächlich porös und leistet
einen niedrigen Gasdurchflußwiderstand. Die Poren sid nur mit Gas gefüllt.
Eine homogene, nicht poröse Schicht umgibt allerdings die Fasern und ver-
hindert die Ablagerung von Plasmakomponenten [57, 70]. Auf Grund ihrer
kleinen Wandstärke leistet sie keinen erheblichen Widerstand zum Gasaus-
tausch. Zu dieser letzten Gruppe gehören auch die Fasern, die im Rahmen
dieser Arbeit verwendet werden (siehe Kapitel 6 und 7). Eine Detailansicht
der asymmetrischen Membranstruktur wird in Abbildung 3.2 gezeigt.
Der Diffusionsbereich
Die O2-Moleküle diffundieren vom Innenraum der Fasern bis in die Erythro-
zyten, in denen die chemische Bindung stattfindet, durch vier angrenzen-
de Bereiche: im Gas, das sich innerhalb der Fasern befindet, innerhalb der
Membranporen, in der diffusiven Membranschicht und im Blut. Das Gas-
konzentrationsgefälle auf dem Diffusionsweg stellt die treibende Kraft für
die Diffusion dar. Die vier Bereiche können als seriell geschaltete Widerstän-
de zur Gasdiffusion betrachtet werden.
Allerdings ist der Diffusionswiderstand im Blut um einen Faktor höher als
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an der Gasseite und in der Membran. In mehreren Vorarbeiten wird daher
der Widerstand innerhalb der Fasern und in der Membranstruktur vernach-
lässigt [24, 37, 80, 91]. Auch in dieser Arbeit wird es angenommen, dass die
Diffusion allein von den Verhältnissen im Blut gesteuert wird. Dies spiegelt
sich in dem Konzentrationsverlauf, der in Abbildung 3.3 für die O2-Moleküle
dargestellt wird. Weil kein Diffusionswiderstand innerhalb der Fasern und in
der Membran angenommen wird, herrscht hier auch kein Konzentrationsge-
fälle. Die Außenwand der Membran stellt die Schnittstelle zwischen Gas und
Blut dar. An dieser Stelle entsteht ein Konzentrationssprung, der sich aus
der O2-Löslichkeit im Blut ergibt. An einem Abstand von der Faserwand er-
reicht die Gaskonzentration im Blut einen annähernd asymptotischen Wert.
Der Bereich, in dem das Konzentrationsgefälle und daher die Diffusion statt-
findet, wird als Grenzschicht bezeichnet und ist in Abbildung 3.3 von einer
Breite δ gekennzeichnet. Er weist wegen der geringen Blutgeschwindigkeit
an der Faserwand nahezu laminare Strömungsverhältnisse auf. Die Stromli-
nien laufen in diesem Bereich parallel zur Faserwand, wobei die senkrechte
Bewegung der CO2- und O2-Moleküle zur Membran hin bzw. von der Mem-
bran hinfort diffusiv erfolgt. Höhere Blutgeschwindigkeiten können ab einem
gewissen Abstand von der Membran zu turbulenter Strömung und radialen
Geschwindigkeitskomponenten führen. Die entstehende Blutdurchmischung
ruft den konvektiven Transport der gelösten und der mit dem Hämoglobin
gebundenen Gasmoleküle hervor. Es resultiert eine nahezu homogene Ver-
teilung der Gasmoleküle außerhalb der Grenzschicht.
Strömungsverhältnisse, die eine Reduktion der Grenzschicht hervorrufen,
verringern den Widerstand zur Diffusion und erhöhen den Gasaustausch. In
der Grenzschicht herrscht bei niedriger Breite δ einen höheren Konzentrati-
onsgradienten.
Der Gasaustausch durch die Membran
Der O2-Austausch V˙O2 , der durch einen infinitesimalen Anteil der Faserflä-
che dAF erfolgt, ergibt sich aus dem O2-Konzentrationsunterschied zwischen
der Gas- und der Blutseite und aus dem Austauschkoeffizienten kO2 :
d V˙O2 = kO2 (CO2,M − CO2,B) dAF (3.18)
Der Austauschkoeffizient kO2 wird im folgenden Abschnitt näher beschrie-
ben. Sein Wert hängt von geometrischen und hydrodynamischen Parametern
ab. CO2,M ist die O2-Konzentration im Blut in Kontakt mit der Membran.
CO2,B ist die asymptotische O2-Konzentration, die ab einem Abstand von
der Membran außerhalb der Grenzschicht herrscht. Die Konzentration be-
zieht sich in beiden Fällen auf die Moleküle im gelösten Zustand, die durch
das Plasma und innerhalb der Erythrozyten diffundieren.
Im Bereich der Blutoxygenation wird in der Praxis der Partialdruckun-
terschied als treibende Kraft zum Gasaustausch angegeben. Die Anwendung
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dieses Parameters ist dann wichtig, wenn Oxygenator und Patient als Teile
eines einzigen Systems betrachtet werden, wobei die Blutparameter im Pati-
enten üblicherweise in Form von Partialdruck ausgedrückt werden. Gleichung
3.18 kann mit Hilfe von Gleichung 3.1 wie folgt geschrieben werden:
d V˙O2 = kO2 αO2 (PO2,G − PO2,B) dAF (3.19)
Wie im früheren Abschnitt bereits erklärt, stellt PO2,B den hypothetischen
Partialdruck dar, der an der Gasseite in Gleichgewichtzustand mit dem Blut
herrschen würde. PO2,G ist der tatsächliche O2-Partialdruck an der Schnitt-
stelle zwischen Blut und Gas. Der gesamte Gasaustausch lässt sich durch
Integration von Gleichung 3.20 auf der gesamten Faserfläche berechnen:
V˙O2 =
Z
dAF
kO2 αO2 (PO2,G − PO2,B) dAF (3.20)
In Analogie zur Gleichung 3.20, jedoch mit gegenseitiger Diffusionsrich-
tung, ergibt sich für das Kohlendioxyd:
V˙CO2 =
Z
dAF
kCO2 αCO2 (PCO2,B − PCO2,G) dAF (3.21)
Die Austauschwerte von O2 und CO2 werden in den letzten Gleichungen
unabhängig voneinander betrachtet. Dies stellt eine Vereinfachung dar, weil
sich Gasmoleküle verschiedener Art in ihrer Diffusion durch die Membran ge-
genseitig beeinflussen. Dieser Aspekt geht über die Ziele dieser Arbeit hinaus
und wird daher in diesem Rahmen nicht berücksichtigt.
In Gleichungen von 3.20 und 3.21 erscheint keine Abhängigkeit des Gasaus-
tauschs von der Breite der Grenzschicht, in der die Diffusion stattfindet. Der
Einfluss der Grenzschicht auf den Gasaustausch ist allerdings in dem Wert
von beiden Austauschkoeffizienten kO2 und kCO2 beinhaltet. Wie am An-
fang dieses Kapitels bereits erläutert, beeinflussen Strmömungsverhältnisse
wie Blutgeschwindigkeit und Strömungsrichtung die Breite der Grenzschicht.
Die Werte von kO2 und kCO2 sind Funktion von geometrischen und hydrau-
lischen Parametern, die einen Einfluss auf die Grenzschicht haben. Dieser
Aspekt wird im nächsten Abschnitt näher beschrieben.
3.3. Die Leistung eines Oxygenators
Für die theoretische Untersuchung der Massenübertragungsprozesse in einem
Oxygenator können die Gesetze der Wärmeübertragung in einer modifizier-
ten Form eingesetzt werden. Es gilt im Allgemeinen, dass von laminarer
Strömung gekennzeichnete Gebiete sowohl für die Wärme- als auch für die
Massenübertragung nachteilig sind [39]. Im Fall eines Blutoxygenators ent-
stehen bei einer laminaren Strömung dicke, von niedriger Geschwindigkeit
gekennzeichnete Grenzschichten. Das langsam fließende Blut überlädt sich
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in der Grenzschicht mit Sauerstoff, was zur Abnahme des Konzentrationsge-
fällen und daher der Diffusionsrate führt. Turbulente Strömungsverhältnisse,
die mit Blutdurchmischung verbunden sind, rufen in Gegenteil den Abbau
der Grenzschichten hervor. Es kommt zu dünneren Grenzschichten, in de-
nen die Diffusion bei höheren Konzentrationsgradienten erfolgt. In dieser
Hinsicht ist die Anströmung der Fasern in einem Oxygenator von großer Be-
deutung. Die senkrechte Faseranströmung, auch cross flow genannt, ist mit
einer andauernden Umlenkung der Blutströmung und einer konsequenten
Blutdurchmischung verbunden.
Während Wärmetauscher aus festen, zylindrischen oder flachen Elemen-
ten bestehen, die in einer geometrisch definierten Konfiguration angeordnet
sind, weisen die Fasern in einem Membranoxygenator keine feste Struktur
auf. Vielmehr befinden sie sich in einer eng gepackten Anordnung. Die Fasern
treten an manchen Stellen in Kontakt miteinander und die Zwischenräume
weisen keine regelmäßige Breite auf. In einem Zustand, in dem die Fasern
lose sind und von benachbarten Fasern nicht gestützt werden, werden sie au-
ßerdem auf Grund der flexiblen Struktur von der Blutströmung verformt. Es
ergibt sich daher bei Blutoxygenatoren keine vollständig definierte geome-
trische Konfiguration. Für die Untersuchung der Strömung und des Gasaus-
tauschs im Faserbereich wurden in den letzten Jahrzehnten verschiedene ver-
einfachte mathematische Modelle verwendet [17, 18, 20, 19, 37, 42, 51, 90, 92].
Dabei wird die Faseranordnung durch eine definierte geometrische Struktur
modelliert. Durch dimensionslose Größen wie die Reynoldszahl, die Schmidt-
Zahl und die Sherwood-Zahl wird der Einfluss der Strömungsverhältnisse auf
die Grenzschicht und daher auf den Gasaustausch berechnet.
Im folgenden wird schematisch dargestellt, wie physikalische, geometrische
und hydrodynamische Parameter den Wert des Austauschkoeffizienten kO2
beeinflussen. Der O2-Austausch wird dabei betrachtet, wobei für CO2 die
gleichen physikalischen Prozesse gelten. Der O2-Transport im Blut ist aller-
dings von der chemischen Bindung mir dem Hämoglobin charakterisiert, die
einen Sättigungswert aufweist und die Diffusionsprozesse beeinflusst.
Der O2-Diffusionskoeffizient im Blut
Bevor der Einfluss der geometrischen und hydrodynamischen Parameter auf
den Gasaustausch behandelt wird, sollen die physikalischen Bluteingenschaf-
ten hinsichtlich der O2-Diffusion erwähnt werden. Der Diffusionskoeffizient
DO2 im Blut ist eine physikalische Größe, die einen erheblichen Einfluss auf
den Koeffizienten kO2 hat. Er stellt als Proportionalitätskoeffizient einen
Zusammenhang zwischen dem Fluss von O2-Molekülen und dem Konzen-
trationsgradienten dar und ist in Abwesenheit der chemischen Reaktion mit
dem Hämoglobin durch folgende Gleichung definiert:
~JO2 = DO2 ∇ CO2 (3.22)
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Abbildung 3.4.: Einfluss des O2-Partialdruckes auf λ nach der Hill’schen Glei-
chung.
Der Vektor ~JO2 entspricht dem Fluss von O2-Molekülen in der Zeitein-
heit und durch die Flächeneinheit, während der Nabla-Operator ∇ einen
Gradienten darstellt. Der Wert des O2-Diffusionskoeffizienten DO2 im Blut
beträgt bei physiologischer Temperatur [37]:
DO2 = 1, 8 · 10−9 m2 s−1 (3.23)
Der O2-Konzentrationsverlauf im Blut unterscheidet sich jedoch von dem
im Wasser durch die chemische Reaktion, die bei der Bindung mit dem Häm-
oglobin innerhalb der Erythrozyten stattfindet. Für die nächste Berechnung
des O2-Austauschs wird daher ein effektiver Diffusionskoeffizient D′O2 einge-
führt, der Informationen über die chemische Bindung mit dem Hämoglobin
beinhaltet und wie folgt ausgedrückt werden kann [37, 64]:
D′O2 =
DO2
(1 + λ(PO2 ))
(3.24)
Die Größe λ stellt das Verhältnis zwischen der inkrementellen Zunahme der
O2-Konzentration in chemischer Bindung mit dem Hämoglobin und der in-
krementeller Zunahme der O2-Konzentration in gelöstem Zustand. Sie kann
wie folgt ausgedrückt werden:
λ(PO2 ) =
d CHO2
d CdO2
(3.25)
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kO2 Austauschkoeffizient (Blut) m s
−1
DO2 O2-Diffusionskoeffizient (Blut) m
2 s−1
νB kinematische Viskosität (Blut) m2 s−1
u Blutgeschwindigkeit m s−1
dh hydraulischer Durchmesser m
Sh =
dh kO2
DO2
Sherwood-Zahl
Re = dh u
νB
Reynolds-Zahl
Sc = νB
D′
O2
Schmidt-Zahl
Tabelle 3.1.: Hydrodynamische Parameter mit Einfluss auf den Gasaustausch im
Blut
Aus Gleichungen 3.1 und 3.10 resultiert die Funktion zwischen λO2 und
der Hämoglobinsättigung SO2 . Es gilt:
λ(PO2 ) = 1, 34
CHb
αO2
d SO2
d PO2
(3.26)
Die Ableitung der Sättigungsfunktion, die in Abbildung 3.1 dargestellt
wurde, hat daher einen Einfluss auf den Wert des effektiven Diffusionskoeffi-
zienten. Aus Gleichung 3.7, die den Zusammenhang zwischen der Hämoglo-
binsättigung und dem O2-Partialdruck beschreibt, ergibt sich:
λ(PO2 ) = 1, 34
Hb
αO2
1
P50
n (PO2/P50)
n−1
(1 + (PO2/P50)n)2
(3.27)
Abbildung 3.4 stellt den Wert von λ in einem breiten Bereich von PO2
dar. Das mathematische Vorgehen zur Bestimmung des effektiven Diffusi-
onskoeffizienten in Gleichung 3.24 wird ausführlich in [54] und [90] erläutert
und beruht auf dem Massenerhalt der O2-Moleküle.
Berechnung des Austauschkoeffizienten
Wie in diesem Abschnitt bereits erläutert, ist der Austauschkoeffizient kO2
von der Größe der Grenzschicht beeinflusst, in der die Diffusion stattfindet.
Die Breite der Grenzschicht wurde im Abschnitt 3.2 als δ bezeichnet. Da-
bei wurde erläutert, dass δ von den Blutströmungsverhältnissen beeinflusst
wird. Turbulente Strömungsprozesse führen zum Abbau der Grenzschicht
und folglich zu einer Erhöhung von kO2 .
Bei der theoretischen Berechnung der Austauschleistung eines Oxygena-
tors wird der Austauschkoeffizient kO2 als Funktion von geometrischen und
hydrodynamischen Größen berechnet, die einen Effekt auf die Größe der
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Grenzschicht haben (siehe Tabelle 3.1). Es werden dabei dimensionslose Grö-
ßen verwendet, die ein Verhältnis zwischen inertialen und viskosen Kräften
und diffusiven Prozessen darstellen. In [39] wird die Bedeutung der hier ver-
wendeten Größen und Formeln für die Berechnung der Massenübertragung
ausführlich erläutert. Eine Analogie mit der Wärmeübertragung wird außer-
dem behandelt.
Die Sherwood-Zahl Sh stellt das Verhältnis zwischen dem Gasaustauschko-
effizienten kO2 und dem Diffusionskoeffizienten DO2 dar. Bei der Berechnung
wird der Effekt der chemischen Bindung mit dem Hämoglobin nicht berück-
sichtigt [37]. Diese Zahl weist auf den Beitrag der Diffusion zum gesamten
Gasaustausch hin. Eine hohe Sherwood-Zahl ist auf einen erheblichen Bei-
trag der konvektiven gegenüber der diffusiven Prozesse zurückzuführen. Für
die Berechnung des hydraulischen Durchmessers dh wird bei der Sherwood-
Zahl die Faserporosität  berücksichtigt. Sie stellt das Verhältnis zwischen
dem Volumen, das von Blut gefüllt ist, und dem gesamten Volumen des
Oxygenators dar. Es gilt:
dh = dF bei  > 0, 5 (3.28a)
dh = dF (

1−  ) bei  < 0, 5 (3.28b)
Dabei ist dF der Außendurchmesser der Fasern. Für die Berechnung der
Sherwood-Zahl, und somit des Koeffizienten kO2 , wird in [64] und [84] mit
Bezug auf die Wärmeübertragung-Literatur eine semiempirische Gleichung
vorgeschlagen:
Sh
Sc1/3
= a Reb (3.29)
Die Schmidt-Zahl Sc stellt ein Vehältnis zwischen der Viskosität und dem
Diffusionskoeffizienten dar. Für die Berechnung von Sc wird der effektive
Diffusionskoeffizient D′O2 aus Gleichung 3.24 verwendet. Die Reynolds-Zahl
Re entspricht dem Verhältnis zwischen inertialen und viskosen Kräften und
hängt unter anderem von der Blutgeschwindigkeit ab. Bei der Berechnung
von Re wird die durchschnittliche Blutgeschwindigkeit im Faserbereich ver-
wendet. Sie resultiert aus dem gesamten Blutdurchfluss Q˙B, aus der Faser-
porosität  und aus dem Durchflussquerschnitt AB:
uB =
Q˙B
 AB
(3.30)
Beide Terme a und b in der Gleichung 3.29 sind charakteristische Kon-
stanten für den spezifischen Oxygenator und hängen von der Homogenität
der Faseranordnung ab [37]. Der Wert von b gibt das Maß des Einflusses der
Strömungsverhältnisse auf kO2 und beträgt zwischen 0,3 und 0,8 [42]. In [37]
wird für beide Parameter ein durchschnittlicher Wert von 0,52 aus der be-
stehenden Literatur herangezogen. Durch die Zerlegung der dimensionslosen
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Zahlen in ihre Terme, und unter der Bedingung, dass bei der Schmidt-Zahl
der Effekt der chemischen Bindung mit dem Hämoglobin durch den effekti-
ven Diffusionskoeffizienten berücksichtigt wird, ergibt sich:
kO2
DO2
dh = a
ν
1/3
B (1 + λ(PO2 ))
1/3
D
1/3
O2
(
dh uB
νB
)b (3.31)
Durch die Definition der Mittelgeschwindigkeit aus Gleichung 3.30 resultiert:
kO2 = a D
2/3
O2
(1 + λ(PO2 ))
1/3 Q˙B
b
b d
(1−b)
h ν
(b−1/3)
B A
b
B
(3.32)
Die hergeleitete Gleichung beschreibt den Einfluss der hydrodynamischen
und geometrischen Parameter auf den O2-Austausch. Die Parameter DO2
und νB sind charakteristisch für das Blut. Die weiteren Größen können durch
die Auslegung und Dimensionierung des Oxygenators variiert werden und
somit den Gasaustausch beeinflussen. Es ergeben sich die folgenden Verhält-
nisse:
• (1 + λ(PO2 )): Der Wert von λ(PO2 ) hängt vom O2-Partialdruck ab
(siehe Gleichung 3.27). Die Kurve in Abbildung 3.4 zeigt, dass im phy-
siologischen Bereich mit PO2 zwischen 40 mmHg und 100 mmHg eine
Erhöhung von PO2 zu einer Abnahme von λ führt. Weil λ einen positi-
ven Einfluss auf den Austauschkoeffizienten hat, ist der O2-Austausch
bei einem niedrigen O2-Gehalt bwz. -Partialdruck im Blut günstiger.
• Porosität ε: Die Verringerung der Porosität und daher die Erhöhung
der Faserdichte (1− ε) führt zu höheren Blutgeschwindigkeiten in den
kleineren Zwischenräumen zwischen den Fasern und begünstigt daher
die konvektiven Austauschprozesse.
• Eingangsgeschwindigkeit ( Q˙B
AB
): Die Erhöhung der Blutgeschwindigkeit
begünstigt die konvektiven Austauschprozesse.
• Faserdurchmesser dF: Kleinere Fasern sind laut Gleichung 3.28 mit
einem kleineren Wert des hydraulischen Durchmessers dh verbunden.
Es resultieren bei festgelegter Faserdichte kleinere Passagen für den
Blutdurchfluss. Demzufolge sind die Grenzschichten dünner und der
Widerstand zum Gasaustausch kleiner.
Die hier verwendeten Formeln können auch für die Berechnung des CO2-
Austauschs verwendet werden. Weil bei CO2 keine Sättigungskurve besteht,
tritt der Term (1 + λ) allerdings nicht auf.
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3.4. Diskussion
Im Abschnitt 3.2 wird der Gasaustausch in einem Membranoxygenator als
Funktion der Faseroberfläche, des Partialdrucksgefälles und des Austausch-
koeffizienten beschrieben (siehe Gleichungen 3.20 und 3.21). Das Partial-
drucksgefälle ändert sich entlang des Oxygenators und wird von dem Gas-
austausch selbst beeinflusst. Der Austauschkoeffizient ist abhängig von der
Sättigungsgrad, wie Gleichung 3.32 zeigt, und variiert daher auch entlang
der Strömungsrichtung. Durch die Einführung der Durchschnittswerten k¯O2 ,
k¯CO2 , ∆P¯O2 und ∆P¯CO2 lässt sich der Austausch in vereinfachter Form aus-
drücken:
V˙O2 = k¯O2 AF αO2 ∆P¯O2 (3.33)
und
V˙CO2 = k¯CO2 AF αCO2 ∆P¯CO2 (3.34)
Vier Faktoren tragen zum Wert des Gasaustauschs bei:
• Die gesamte vom Blut angeströmte Faseroberfläche
• Der Partialdruckunterschied zwischen der Gas- und der Blutseite
• Die Strömungsverhältnisse an der Blutseite, die sich auf den Gasaus-
tauschkoeffizienten k auswirken
• Die Löslichkeit α des Gases im Blut
Während der Wert von α eine physikalische Bluteigenschaft und insofern
keinen variierbaren Parameter darstellt, spielen die weiteren Parameter bei
der Entwicklung und Auslegung eines Membranoxygenators eine wesentliche
Rolle. Im Abschnitt 4.3 werden die vorgestellten Aspekte des Gasaustauschs
bei der Entwicklung eines intravenösen Membranoxygenators berücksichtigt.
Der Term k wird durch die Wahl geometrischer und hydrodynamischer Pa-
rameter beeinflusst.
Eine wichtige Bemerkung betrifft den Wert des Blutdurchflusses Q˙B. Ob-
wohl er in Gleichungen 3.33 und 3.34 nicht erscheint, hat der Blutdurchfluss
einen doppelten indirekten Einfluss auf den O2- und CO2-Austausch. Ei-
nerseits hat der Blutdurchfluss einen Einfluss auf die Strömungsverhältnisse
und daher auf die Austauschkoeffizienten kO2 und kCO2 (siehe Gleichung
3.32). Andererseits ändert sich zusammen mit Q˙B der Konzentrationsver-
lauf von O2 und CO2 in Strömungsrichtung. Bei einem höheren Q˙B steigt
die O2-Konzentration und sinkt die CO2-Konzentration im Blut bei einem
gewissen Gasaustausch in kleinerem Maße zu. Der Partialdrucksunterschied
bleibt somit auf einem höheren Niveau.
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Auch die Gasdurchflussrate hat einen indirekten Effekt auf den Gasaus-
tausch. Bei hohen Gasdurchflussraten steigt die CO2-Konzentration an der
Gasseite bei einem gewissen Gasaustausch in geringerer Weise. Der CO2-
Partialdrucksgradient bleibt somit höher. In Gegenteil dazu ist der O2-Aus-
tausch weniger von der Gasdruchflussrate als von dem Gasdruck beeinflusst.
Im nächsten Kapitel wird in diesem Bezug gezeigt, dass eine gleichzeitige
Maximierung von ∆PO2 und ∆PCO2 nicht möglich ist. Die Oxygenatoraus-
legung beruht auf einen Kompromiss, der nur unter Berücksichtigung des
spezifischen Krankheitsbildes des behandelten Patienten gefunden werden
kann.
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4. Intravenöse Oxygenation: Die
Randbedingungen
Die Entwicklung eines intravaskulären Blutoxygenators wird im Vergleich zu
der extrakorporalen Variante wesentlich stärker von anatomischen und phy-
siologischen Aspekten beeinflusst. Die Form und die Dimensionen des im-
plantierbaren Systems müssen an die Anatomie des zentralen Gefäßes Vena
Cava (VC), in dem es positioniert wird, angepasst werden. Der Oxygenator
wird in den Kreislauf durch das Periphergefäß Vena Femoralis (VF) ein-
geführt. Dies beschränkt weiterhin die Ausmaße des Systems. Ein weiterer
wesentlicher Unterschied tritt bei den Strömungsverhältnissen auf. Bei extra-
korporalen Systemen gelangt das Blut in einer definierten Strömungsrichtung
zum Oxygenator, generell durch einen Schlauch im Einlass des Oxygenator-
gehäuses. Ein IOr ist innerhalb der VC von mehreren Blutgefäßen umgeben,
die variable Blutmengen aus den Organen in die VC führen. Dabei weichen
die Dimensionen und die Geometrie der Gefäße wesentlich von Patienten zu
Patienten ab. Bei diesen komplexen und sehr variablen Strömungsbedingun-
gen muss ein festgelegter und ausreichender Blutfluss durch den Oxygenator
gewährleistet werden.
Wenn einerseits die anatomischen Aspekte der Platzierung berücksichtigt
werden sollen, dürfen andererseits die physiologischen Verhältnisse bei der
Einführung des intravaskulären Oxygenators nicht gestört werden. Durch die
VC fließt das gesamte Blut zum Herzen. Wenn der Widerstand zur Blutströ-
mung durch den Oxygenator nicht kompensiert wird, kann der Blutrückfluß
zum Herzen beeinträchtigt werden. Die Folgen sind eine Erhöhung des venö-
sen Drucks in Organen wie Nieren und Leber und eine erhöhte Herzaktivität
zur Kompensation des Durchflusswiderstands. Bei einem kranken Patienten
wirken sich solche physiologischen Änderungen schwer auf den gesamten Or-
ganismus aus.
Diese einschränkenden anatomischen und physiologischen Bedingungen
müssen bei der Entwicklung des intravenösen Oxygenators berücksichtigt
werden. Das venöse System stellt ein potentielles Gehäuse für ein implan-
tierbares System dar. Positionierung und maximale Leistungskraft des Oxy-
genators innerhalb dieses Gehäuses werden angestrebt.
4.1. Anatomische Kompatibilität
Die Struktur des menschlichen Kreislaufs ist komplex und kann nicht mit
geometrischer Genauigkeit beschrieben werden. In diesem Abschnitt werden
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allgemeine Werte aus der Literatur angegeben, wobei wesentliche Unterschie-
de von Patienten zu Patienten zu erwarten sind. Die Variabilität der anato-
mischen Verhältnisse spiegelt sich in den Ansprüchen des zu implantierenden
Systems wieder. Eine von der Geometrie und Dimensionen des Kreislaufs un-
abhängige Funktionsweise des Oyxgenators ist Voraussetzung einer hohen,
reproduzierbaren Leistungsfähigkeit bei verschiedenen Patienten. Der Gas-
austausch des IVOX-Systems, das in Abschnitt 2.3 beschrieben wird, ist stark
von den anatomischen Eigenschaften der VC beeinflusst. Weil bei dieser frü-
heren Entwicklung die Fasern den gesamten Querschnitt der VC besetzen,
nimmt deren Anordnungsdichte bei abnehmendem Gefäßdurchmesser zu. Da
die Faserdichte einen erheblichen Einfluss auf die Strömungsverhältnisse und
folglich auf den Gasaustausch hat, ist bei IVOX eine konstante optimierte
Leistung bei unterschiedlichen Patienten nicht realisierbar. Auch die Posi-
tion der Zufuhrgefäße, die das Blut aus den Organen in die VC führen, ist
von Patienten zu Patienten variabel. In IVOX wird die Menge an Blut, die
durch den Oxygenator fließt, von der Anatomie der VC und der Zufuhrgefäße
beeinflusst.
4.1.1. Der venöse Kreislauf
Frühere Studien über die IO setzen den venösen Kreislauf als optimalen Be-
reich für die Implantation eines intravasküleren Oxygenators voraus [69]. In
den Gefäßen des venösen Kreislaufs fließt Blut, das das Körpergewebe be-
reits oxygeniert hat und daher einen niedrigen Sauerstoffgehalt und eine hohe
Kohlendioxydkonzentration aufweist. Das venöse Blut ist im Vergleich zum
arteriellen Blut wegen der niedrigen Hämoglobinsättigung durch einen hö-
heren O2-Diffusionskoeffizienten gekennzeichnet (siehe Abschnitt 3.3). Auch
der O2-Partialdruckgradient zwischen der Gas- und der Blutseite ist im venö-
sen Kreislaufsbereich höher. Die venöse Seite des Kreislaufs bietet daher die
optimalen Voraussetzungen für den Gasaustausch. Wegen des höheren Blut-
drucks ist außerdem eine Implantation in die arterielle Seite des Kreislaufs
mit höheren Blutungsrisiken verbunden.
Abbildung 4.1 zeigt die anatomische Positionierung der VC, die das ge-
samte venöse Blut zum Herzen zurückführt, und der Aorta, durch die das
oxygenierte Blut zum Gewebe wieder gelangt. Das Blut strömt aus dem ve-
nösen Kreislauf zum rechten Vorhof und wird vom rechten Ventrikel in die
Lunge gefördert, wo die Blutoyxgenation stattfindet. Aus der Lunge strömt
das Blut zum linken Vorhof und dann in den linken Ventrikel. Im arteriellen
Kreislauf wird das Blut vom linken Ventrikel zum Geweben und zu den Orga-
nen gefördert, die den Sauerstoff aufnehmen und das durch den Stoffwechsel
produzierte Kohlendioxyd an das Blut abgeben.
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Abbildung 4.1.: Der Kreislauf des Menschen: In der VC sammelt sich das Blut aus
allen Körperbereichen und strömt zurück zum Herzen.
4.1.2. Die Vena Cava
Unter den Gefäßen des venösen Kreislaufs eignet sich die VC für die Positio-
nierung eines Oxygenators am besten. Dieses Gefäß teilt sich in ein oberes
Gefäß, die VC Superior, und ein unteres Gefäß, die VC Inferior. In der VC
Superior sammelt sich das Blut aus dem oberen Körperbereich, in der VC
Inferior das Blut aus den Beinen und den Organen unterhalb des Zwerchfel-
les (siehe Abbildung 4.2). In der VC steht die maximale Menge an venösem
Blut zur Verfügung, weil hier das gesamte Blut nach der Versorgung des Kör-
pergewebes zum Herzen zurückströmt. Dieses Gefäß ist außerdem das größte
im Körperkreislauf. Es ist für eine Implantation mit größer Faseroberfläche
besonders geeignet.
Die Literatur liefert für den Durchmesser der VC einen Wert zwischen
30 und 35 mm [6, 58]. Die VC verengt sich allerdings mit zunehmender
Entfernung zum Herzen. Unterhalb der Nierengefäße strömt in der VC nur
das Blut aus den Beinen, so dass der Durchmesser lediglich zwischen 15 und
20 mm beträgt. Wegen der hohen Blutmenge, die aus den Nieren und aus
der Leber in die VC gelangt, erhöht sich der VC-Durchmesser progressiv bis
zum Herzen. Am rechten Vorhof hat die VC ihre maximale Breite. Der rechte
Vorhof selbst kann als Ausweitung der Vena Cava zwischen der VC Superior
und der VC Inferior betrachtet werden. Wegen der Elastizität ihrer Wände
bietet die VC allerdings kein festes Gehäuse. Die Elastizität des Gefäßes ist
individuell verschieden und hängt unter anderem sehr vom Alter ab [63].
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Vena Nieren Leber rechter Vena
femoralis Vorhof jugularis
Abstand (cm) 0 10 20 25 35
Tabelle 4.1.: Abstand der Zufuhrgefäße vom untersten Ansatz der VC
Zufuhrgefäße
In der VC sammelt sich das Blut aus dem gesamten Kreislauf. Die VC Inferi-
or setzt sich im Bereich der Leiste aus den beiden VF, den Periphergefäßen,
die das Blut aus den Beinen sammeln, zusammen. In Richtung der Blutströ-
mung münden zunächst die beiden Nierenvenen, dann die Lebervenen, die
sich unmittelbar unterhalb des Zwerchfelles befinden, in die VC. Oberhalb
des Zwerchfelles mündet die VC in den rechten Vorhof. Etwa auf der selben
Achse der VC Inferior verläuft die VC Superior, die das Blut aus dem oberen
Körperbereich zum rechten Vorhof führt. Tabelle 4.1 listet die durchschnitt-
liche Position der Zufuhrgefäße zur VC (die Werte haben sich aus Messung
auf Leichen ergeben). Die aufgezeigten Werte spielen bei der Positionierung
des Oxygenators eine bedeutende Rolle.
4.1.3. Die Vena Femoralis
Die VF wird in der medizinischen Praxis für die Einführung von Kathetern
und Kanülen in den venösen Kreislauf verwendet. Der Vorteil liegt bei diesem
Periphergefäß sowohl in dem oberflächigen Verlauf, der einen schnellen Zu-
gang mit einem kleineren Schnitt ermöglicht, als auch in den verhältnismäßig
großen Dimensionen.
Die VF weist einen Durchmesser von ca. 7-9 mm [85] auf und beschränkt
daher die Dimensionen des einzuführenden Systems. Systeme mit einem
Durchmesser bis 15 mm können auf Grund der elastischen Eigenschaften
des Gefäßes eingeführt werden [8, 68]. Es wird zwischen der Einführung
per Punktion nach Seldinger-Technik und der chirurgischen Einführung per
Schnitt unterschieden. Bei der Punktion, die wegen des miniinvasiven Ein-
griffs bevorzugt ist, wird der Zugang zum Gefäß durch die perkutane Ein-
führung einer Nadel ermöglicht. Durch die Nadel wird ein Führungsdraht ge-
leitet, der die spätere Einführung unterstützt. Diese Technik eignet sich für
Systeme mit einem kleinen Durchmesser. Kanülen mit einem Durchmesser
bis 7 mm werden durch Punktion eingesetzt [16]. Für die Einführung grö-
ßerer Systeme wird ein chirugischer Schnitt durch die Haut und Gefäßwand
geführt. Auch bei der IO bietet sich die VF als ideales Einführungsgefäß an.
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Abbildung 4.2.: Anatomie der Vena Cava und der Zuführgefäße.
4.2. Physiologische Kompatibilität
In physiologischer Hinsicht ermöglicht der Blutkreislauf die Funktionen al-
ler Körperorgane und -gewebe. Durch die Versorgung von Sauerstoff und
Nährstoffen und die Entfernung von Kohlendioxyd und Stoffwechselproduk-
ten wird das Gleichgewicht des Organismus aufrechterhalten. Die Positio-
nierung eines Oxygenators innerhalb der VC löst einen unphysiologischen
Zustand aus, dessen nachteilige Folgen in Grenzen gehalten werden müssen.
Auch die Oberfläche des Oxygenators, die sich in Kontakt mit dem Blut be-
findet, verursacht unphysiologische Reaktionen sowohl auf chemischem als
auch auf mechanischem Niveau. Die Scherkräfte, die bei der Blutströmung
an der Oberfläche des fremden Materials auftreten, können den zellulären
Bestandteil des Blutes beanspruchen und beschädigen. Darüber hinaus löst
der Kontakt mit fremden Oberflächen eine biologische Kaskadenreaktion im
Blut aus, die zur Blutgerinnung führen kann. Wenn die Erythrozyten durch
die entstandenen mechanischen Kräfte beansprucht werden, kann ihre Mem-
bran reißen, was zum Verlust des enthaltenen Hämoglobins ins Plasma führt.
Die Zerstörung der Erythrozyten wird als Hämolyse bezeichnet.
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Abbildung 4.3.: Platzierung eines intravaskulären Oxygenators innerhalb der VC.
Das künstliche System übt auf den Blutrückfluss zum Herzen einen
unphysiologischen Widerstand aus.
4.2.1. Die Strömungsverhältnisse im venösen Kreislauf
Das Blut, das von dem pulsierenden Herzen gefördert wird, weist im arteriel-
len Kreislauf einen zyklisch variierenden Druck zwischen 80 mmHg und 120
mmHg auf. In den kleinlumigen Kapillaren, die das Körpergewebe durchblu-
ten, nimmt der Blutdruck deutlich ab. Der venöse Kreislauf ist daher von
einem geringeren Blutdruck gekennzeichnet, der am Ausgang der Organe nur
noch ca. 15 mmHg beträgt. Weitere Druckverluste bis zum Herzen sind auf
Grund der großen Dimensionen der Venen sehr klein. Der Druck im rechten
Vorhof so wie in der VC beträgt etwa 5 mmHg, wobei der leichte Über-
druck gegenüber dem umgebenden Gewebe das Gefäßlumen in einer offenen
Position hält.
Der Blutdruckunterschied zwischen der Aorta im arteriellen Kreislauf und
der VC im venösen Kreislauf hat einen Mittelwert von ca. 100 mmHg. Der
Blutdurchfluss in den verschiedenen Körperbereichen ist abhängig von dem
Widerstand der jeweiligen Gefäße. Durch die muskuläre Gefäßwand kann
das Gefäßlumen aktiv verengt oder geweitet werden. Dadurch wird in jedem
Organ je nach aktuellem Sauerstoffbedarf der Durchfluss variiert. Auf diese
Weise können erhebliche Blutmengen zwischen verschiedenen Körperberei-
chen verlagert werden.
Tabelle 4.2 zeigt die annähernde Blutvolumenstromverteilung der gesam-
ten Blutströmung [58]. Durch die Leber fließt das gesamte Blut aus den
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Verdauungsorganen. Nach der Durchblutung von Magen und Darm führt
das Blut die aufgenommenen Nährstoffe zur Leber, wo sie gespeichert und
bearbeitet werden. In diesem Zweig des Kreislaufs fließen ungefähr 40 % des
gesamten Blutes. In den Nieren erfolgt die Filtrierung des Blutes und die
Ausscheidung der Giftstoffe und Stoffwechselprodukte. Ein Blutströmungs-
anteil von 30 % ist diesem Reinigungsprozess ausgesetzt.
Die Implantation eines intravaskulären Oxygenators in der VC beeinflusst
die Strömungsverhältnisse und ruft daher einen unphysiologischen Zustand
hervor. Weil der Durchflussquerschnitt auf Grund des Oxygenatorvolumens
verringert wird, erhöht sich der Widerstand zur Blutströmung (siehe Abbil-
dung 4.3). Es besteht daher die Gefahr eines behinderten Rückflusses aus
den Organen zum Herzen. Der physiologische Blutdruck in Organen wie
Niere und Leber kann aus diesem Grund zunehmen. Ein solcher unphysio-
logischer Zustand kann schnell zur Verschlechterung des gesamten Krank-
heitsbilds führen, besonders bei Patienten, die von einem Multiorganversa-
gen betroffen und deren Lebensfunktionen bereits ernsthaft beeinträchtigt
sind. Die Druckerhöhung führt außerdem zu einer zusätzlichen Belastung
des Herzens, welches das Blut gegen den erhöhten Widerstand fördern muss.
Weil die Herzaktivität mit einem hohen Sauerstoffverbrauch verbunden ist,
liegt es nahe, dass bei lungenkranken, künstlich oxygenierten Patienten ein
physiologischer Zustand hinsichtlich der Blutströmung und des Blutdrucks
angestrebt werden soll.
4.2.2. Thrombogenität
Das Blut besitzt die Eigenschaft, in Kontakt mit fremden Materialien zu ge-
rinnen [22]. Selbst unphysiologische Strömungsverhältnisse, wie kleine Strö-
mungsgeschwindigkeiten, Wirbel und Staugebiete, können zur Gerinnung
führen [73, 76]. Bei der Gerinnung handelt es sich um eine Ansammlung
mehrerer Erythrozyten in eine hochviskose, aus Makromolekülen bestehen-
de Matrix. Selbst der Kontakt mit Luft löst Gerinnung aus. In der Regel
stellt dieses Blutverhalten eine Schutzfunktion des Organismus im Falle von
Verletzungen dar. Wenn aber ein Gerinnsel, auch Thrombus genannt, sich in
der Blutbahn befindet und von der Blutströmung transportiert wird, kann es
zu einem Verschluss kleiner Kreislaufwege führen, z.B. in Hirn, Lunge oder
Nieren. Dieses Phänomen wird als Embolie bezeichnet. Wenn die Durchblu-
tung in einem Hirnbereich unterbrochen wird, kommt es zu unzureichender
Sauerstoffversorgung. In der Lunge kommt es zu einer Beschränkung der
Gasaustauschleistung. Beide Fälle können tödlich sein.
Körperbereich Beine Nieren Leber Oberkörper
Volumenstrom (%) 20 30 40 10
Tabelle 4.2.: Verteilung der venösen Blutströmung in den Organen
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Wenn Blut in Kontakt mit einem Implantat gelangt, besteht die Gefahr
der Gerinnung. Die Leistung des Implantats kann dadurch eingeschränkt
werden. Im Falle eines Oxygenators führt die Thrombenbildung an der Fa-
serwand zu einer Reduktion der Gesamtoberfläche und daher der Gasaus-
tauschleistung. Darüber hinaus können sich Thromben von dem Implan-
tat ablösen, durch das Herz strömen und zu einer Lungenembolie führen.
Auch die Strömungsverhältnisse müssen hinsichtlich der Thrombenbildung
berücksichtigt werden. Das Blut strömt in den Zwischenräumen der Fasern.
Bei einer inhomogenen Faseranordnung entstehen Stellen, an denen das Blut
langsamer wird und staut, was eine Gerinnungsgefahr mit sich bringt. Gegen
Gerinnung wirken Medikamente, die die Kettenreaktion zur Blutaggregation
unterbrechen. Die Materialien von Implantaten können selbst mit Antige-
rinnungsstoffen beschichtet werden. Trotzdem soll und kann die Gefahr der
Thrombenbildung durch strömungstechnisch Maßnahmen bei der Oxygena-
torauslegung minimiert werden. In dieser Hinsicht sind zwei Ansprüche an
den Oxygenator besonders zu beachten:
• Materialien: Nur biokompatible und blutverträgliche Materialien dür-
fen eingesetzt werden. Die Thrombenbildung wird an der Oberfläche
dieser Materialien erschwert. Zu dieser Gruppe gehören Metalle wie Ti-
tan, Polymere wie Silikon oder Polyurethan und keramischen Kompo-
nenten. Die Fasern eines Membranoxygenators bestehen aus beschich-
teten gaspermeablen Polymeren und sind in Polyurethan-Harz einge-
gossen
• Strömungsverhältnisse: Staustellen in der Blutströmung oder sich bei
abrupter Querschnittsänderung bildendeWirbel begünstigen die Throm-
benbildung. Kanten, Nuten und Materialvorsprünge sollen daher an der
Oberfläche des Implantats vermieden werden. Bei einem Oxygenator
spielt insbesondere die Faserkonfiguration eine wichtige Rolle. Bei ei-
ner inhomogenen Faseranordnung kann eine Verzögerung der Blutströ-
mung mit konsequenter Thrombenbildung an jenen Stellen auftreten,
an denen die Fasern dichter gepackt sind.
4.2.3. Hämolyse
Erythrozyten sind kernlose Zellen, die von einer Membran umschlossen und
dadurch von der extrazellulären Umgebung getrennt sind. Innerhalb der
Membran befindet sich u.a. das Hämoglobin, das Molekül, das durch che-
mische Bindung den Sauerstofftransport von der Lunge zum Gewebe er-
möglicht. Die Beschädigung der Erythrozyten wird als Hämolyse bezeichnet.
Durch den Riss der Membran diffundiert das Hämoglobin in das Plasma,
in dem die Bindungsfähigkeit mit Sauerstoff beeinträchtigt ist. Zusätzlich
stellen gerissene Membranen in der Blutbahn die Gefahr dar, die Nieren
zu okkludieren [12]. Ursachen für die Beschädigung der Erythrozytenmem-
bran sind hohe Schubspannungen in der Blutströmung, eine unphysiologische
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Bluttemperatur oder eine Störung des osmotischen Gleichgewichts, das zu
einer übermäßigen Flüssigkeitverlagerung innerhalb der Erythrozyten führt.
Die Implantation eines Oxygenators hat einen unvermeidlichen Einfluss auf
die Strömungsverhältnisse innerhalb der VC. Die kleinen Spalten zwischen
den Fasern können zu hoher Blutgeschwindigkeit, Schubspannung und folg-
lich Hämolyse führen. Faseranordnung, Art der Strömung um die Fasern,
Faserdichte und Faserorientierung sind Parameter, die in diesem Bezug be-
rücksichtigt werden müssen.
4.3. Funktionelle Kompatibilität
Ein Oxygenator soll die Funktion erfüllen, das Blut mit Sauerstoff anzu-
reichern und Kohlendioxyd abzutransportieren. Es besteht eine funktionelle
Kompatibilität, wenn die Leistung des Oxygenators eine positive Wirkung
auf die Funktionen des Organismus hat. Das Ziel bei der IO ist jedoch nicht
die vollständige Übernahme der Lungenfunktion, sondern die Lungenunter-
stützung durch einen partiellen Gasaustausch. Es ist nicht möglich, mit Ge-
nauigkeit den optimalen Beitrag zum O2- und CO2-Austausch für die The-
rapie des einzelnen Patienten zu definieren. In [53] wird als Ziel der IO die
Übernahme von 50 % des für den körperlichen Bedarf notwendigen Gasaus-
tauschs definiert. Dies entspricht einer O2-Zufuhr und CO2-Entfernung von
jeweils etwa 125 mlO2min
−1 und 100 mlCO2min
−1. Bei weiteren Studien
wird eine CO2-Entfernung von mindestens 75 mlCO2min
−1 angestrebt [23].
Die positiven Effekte der CO2-Entfernung auf die Parameter der maschinel-
len Beatmung wurden im Abschnitt 2.2 näher erläutert.
Der pathologische Zustand des Patienten und dessen Genesung ergeben
sich jedoch in den Einzelfällen aus verschiedenen Faktoren. Die Effekte der
Oxygenation können auf Grund der Komplexität des Krankheitsbilds nicht
auf einfache Weise vorhergesehen werden. Es gilt im Allgemeinen, dass die IO
bei den bisherigen Entwicklungen eine im Vergleich zu den herkömmlichen
extrakorporalen Systemen sehr niedrige Gasaustauschleistung vorweist (siehe
Abschnitt 2.3). Das Ziel bei der in dieser Arbeit beschriebenen Entwicklung
besteht daher darin, den Gasaustausch mit Berücksichtigung der technologi-
schen Realisierbarkeit und der anatomischen und physiologischen Bedingun-
gen zu maximieren. Wie im Folgenden erläutert wird, ist eine gleichzeitige
Optimierung des O2- und des CO2-Austauschs nicht realisierbar. Es ist von
großer Bedeutung, den Einfluss der konstruktiven und hydrodynamischen
Parameter auf beide Gase zu berücksichtigen. Durch eine Änderung der Di-
mensionierung kann das Gleichgewicht zwischen O2- und CO2-Austausch
verschoben werden.
Im Abschnitt 3.3 wurde der Einfluss von hydraulischen Parametern auf die
Leistung eines Oxygenators eingehend analysiert. Unter der Voraussetzung,
dass der Membranenwiderstand auf die Gasdiffusion vernachlässigt werden
kann, steuern allein die Diffusionsprozesse im Blut den Gasaustausch. Der
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gesamte O2-Austausch kann wie folgt dargestellt werden:
V˙O2 = AF k¯O2 αO2 ∆P¯O2 (3.33)
Für das CO2 gelten die gleichen physikalischen Gesetze:
V˙CO2 = AF k¯CO2 αCO2 ∆P¯CO2 (3.34)
Bei der Dimensionierung eines Oxygenators soll daher die Optimierung
drei hauptsächlicher Parameter angestrebt werden: die Faseroberfläche AF ,
die Strömungsverhältnisse, die den Wert des Austauschkoeffizienten k beein-
flussen, und das Druckgefälle ∆P , das die treibende Kraft zum Gasaustausch
darstellt. Es ist allerdings nicht möglich, diese Größen unabhängig voneinan-
der zu betrachten. Die Optimierung des Gasaustauschs ergibt sich aus dem
komplexen Zusammenhang der drei genannten Parameter, die nicht getrennt
voneinander betrachtet werden können.
4.3.1. Die Faseroberfläche
Die Erhöhung der Faseroberfläche stellt im Allgemeinen einen erhöhten Bei-
trag zur Blutoxygenation dar. Weil das Blut entlang des Oxygenators mit
Sauerstoff angereichert wird, verringern sich allerdings in der Strömungsrich-
tung sowohl der O2-Druckgradient ∆PO2 zwischen der Gas- und der Blutsei-
te als auch der Austauschkoeffizient kB,O2 , der von der O2-Sättigungsrate
des Hämoglobins abhängt. Bezüglich des CO2-Austauschs verringert sich
lediglich der Gasdruckgradient ∆PCO2 . Weil aber der Wert von ∆PCO2
wegen des niedrigen CO2-Partialdrucks im Blut beschränkt ist, hat seine
Verringerung entlang des Oxygenators einen wichtigeren Effekt als beim O2-
Austausch. Für beide Gase nimmt der positive Einfluss von AF auf den
Austausch entlang des Oxygenators progressiv ab. Außerdem kann die Fa-
seroberfläche den Gasaustausch auf indirekte Weise durch die Änderung der
Strömungsverhältnisse beeinflussen, wenn die Erhöhung der Faseroberfläche
mit einer Änderung der Faserdichte und daher der Grenzschicht einhergeht.
Die Faseroberfläche ist schließlich Funktion der Länge, der Anzahl und dem
Durchmesser der Fasern, die auch die Gasströmung beeinflussen. Aus diesen
Gründen ergibt sich kein lineares Verhältnis zwischen der Faseroberfläche AF
und dem gesamten Gasaustausch, wie Gleichungen 3.33 und 3.34 andeuten
würden.
Die gesamte implantierbare Faseroberfläche wird zunächst von der Größe
der VC beschränkt. Der Durchmesser der VC beträgt oberhalb der Nieren-
venen bis zum rechten Vorhof und im ersten Trakt oberhalb des Herzens
zwischen 25 mm und 35 mm und ist somit dort am größten. Die Gesamtlän-
ge des Gefäßes in diesem Bereich ist etwa 250 mm.
Die VC bildet somit einen imaginären Zylinder, der durch den rechten Vor-
hof verläuft und einen optimalen Positionierungsbereich für einen intravasku-
lären Oxygenator darstellt. Dieser Raum mit Länge LV C und Durchmesser
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Abbildung 4.4.: Maximale Ausnutzung des Raumes in der Vena Cava durch den
Oxygenator.
DV C stellt das maximale Volumen dar, das für die Fasern zur Verfügung
steht:
VV C =
pi
4
D2V CLV C (4.1)
Bei einem Außendurchmesser der Faser dF ergeben sich das Volumen und
die Oberfläche der Fasern:
VF =
pi
4
d2F l¯F (4.2)
und
AF = pidF l¯F (4.3)
Die gesamte Länge l¯F entspricht der Summe der Länge aller Fasern:
l¯F = nF lF (4.4)
Dabei entspricht n der Anzahl der Fasern. Es gilt daher:
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VF
AF
=
dF
4
(4.5)
Das maximale Volumen, das die Fasern bei vollständiger Ausnützung des
VC-Durchmessers aufweisen können, ergibt sich aus der Faserdichte:
VF,max = (1− ) VV C (4.6)
Durch das Verhältnis in Gleichung 4.5 ergibt sich die entsprechende, ma-
ximal einsetzbare Faseroberfläche:
AF,max =
4 (1− ) VV C
dF
(4.7)
Die hier berechnete Faseroberfläche AF entspricht dem Fall, in dem das
ganze Volumen der VC von Fasern mit einer Porosität  gefüllt ist, wie
Abbildung 4.4 zeigt. Die Einführung durch die VF beschränkt allerdings
den Durchmesser des implantierbaren Systems weiter. Abbildung 4.5 zeigt
einen Oxygenator, dessen Dimensionierung die Einführung durch die VF
ermöglicht. Es ergibt sich unter diesen Bedingungen das Volumen:
V ′V C =
pi
4
d2V F lV C (4.8)
Die maximal einsetzbare Faseroberfläche resultiert unter der Bedingung
der Einführung durch die VF:
A′F,max =
4 V ′V C (1− )
dF
=
pid2V F lV C (1− )
dF
(4.9)
Unter der Voraussetzung einer zylindrischen Faserkonfiguration wird da-
her die Faseroberfäche vom Durchmesser der VF und von der Länge der
VC beschränkt. Die Faseroberfläche lässt sich sowohl für die maximale Aus-
nutzung der VC als auch für die Einführung durch die VF annähernd be-
rechnen. Mit einer Implantationslänge lV C in der VC von 250 mm, einem
V C-Durchmesser von 30 mm, einem V F -Durchmesser von 12 mm, einem
Faserdurchmesser DF von 0,22 mm und einer Porosität  von 60 % ergeben
sich die folgenden Werte:
AF =
4 (1− ) VV C
dF
= 1, 3m2 (4.10)
und
A′F =
4 (1− ) V ′V C
dF
= 0, 2m2 (4.11)
Herkömmliche extrakorporale Oxygenatoren weisen eine Membranenober-
fläche von 1 m2 bis 2 m2 auf. Nur bei der vollständigen Ausnutzung des
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Abbildung 4.5.: Beschränkung der Oxygenatorgröße in Folge der Einführung durch
die enge VF.
Raumes innerhalb der VC ist ein ähnlicher Wert erreichbar. Die Einführung
durch die VF bedingt daher eine bedeutende Einschränkung der Faserober-
fläche. Bei den vorherigen Rechnungen wird außerdem angenommen, dass
das gesamte Oxygenatorvolumen von den Fasern besetzt wird. Wenn zur
Kompensierung des Faserwiderstandes ein integriertes System zur Blutför-
derung eingesetzt wird, wie bei dem Hattler-Catheter, kommt es zu einer
zusätzlichen Reduktion der Faseroberfläche (siehe Abschnitt 2.3). Eine neu-
artige Faserkonfiguration, wie sie im folgenden Kapitel erläutert wird, unter-
scheidet sich wesentlich von den traditionellen zylindrischen Faserbündelkon-
figurationen. Dadurch wird die Implantation einer größeren Faseroberfläche
in die Vena Cava möglich.
4.3.2. Die Strömungsverhältnisse
Der Einfluss der Strömung auf den Gasaustausch wird ausführlich im Ab-
schnitt 3.3 beschrieben. Die zu den Fasern parallele Blutströmung, die das
IVOX-Konzept kennzeichnet (siehe Abschnitt 2.3), führt zur Bildung aus-
geprägter Grenzschichtbereiche an der Faserwand. In diesen Bereichen, die
von einem laminaren Strömungsprofil gekennzeichnet sind, erfolgt der Gas-
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austausch rein diffusiv. Der Gastransport im Blut wird durch den Abbau der
Grenzschichten begünstigt, was durch die Bildung turbulenter Strömungs-
bereiche hervorgerufen wird. Die senkrechte Faseranströmung führt zu Tur-
bulenzen und ist daher der parallelen Faseranströmung vorzuziehen. Unter
turbulenten Strömungsbedingungen kommt es zur Bildung von Wirbeln und
zur Blutdurchmischung, was den Gasaustausch auf konvektive Weise fördert.
Das sauerstoffarme Blut gelangt durch die Konvektion an die Nähe der Fa-
serwand und führt zu einer Steigerung des Konzentrationsgradienten. Auch
eine homogene und gleichverteilte Blutströmung ist Voraussetzung für einen
erhöhten Gasaustausch, weil Bereiche mit einer langsamen Strömung nur in
kleinem Maße zum Austausch beitragen.
Eine Optimierung der konstruktiven und hydrodynamischen Parameter
zur Begünstigung der Strömungsverhältnisse trägt daher zur Erhöhung des
Gasaustauschkoeffizienten bei. Der Effekt dieser Parameter wurde in Ab-
schnitt 3.3 für den günstigen Fall der senkrechten Faseranströmung beschrie-
ben:
kO2 = a D
2/3
O2
(1 + λ(PO2 ))
1/3 Q˙
b
B
b d
(1−b)
h ν
(b−1/3)
B A
b
B
(3.32)
Insbesondere zwei geometrische Parameter spielen bei der Auslegung eines
intravaskulären Oxygenators eine wesentliche Rolle. Sowohl der hydraulische
Durchmesser dh, der laut Gleichung 3.28 in einem linearen Verhältnis zu dem
Faserdurchmesser dF steht, als auch die Faserdichte (1 − ) können bei der
Systemauslegung variiert werden. Kleinere Fasern und hohe Faserdichte füh-
ren zu einer Erhöhung des Gasaustauschkoeffizienten. In Gleichung 4.9 wird
außerdem gezeigt, dass kleinere Fasern und hohe Faserdichte eine Zunahme
der implantierbaren Faseroberfläche ermöglichen und dadurch einen doppel-
ten positiven Effekt auf die Leistung des Oxygenators aufweisen. Ein weiterer
indirekter Einfluss beider Parameter auf die Leistung betrifft die Gasströ-
mung innerhalb der Fasern. Weil bei festgelegten Oxygenatordimensionen
eine hohe Faserdichte mit einer hohen Faseranzahl verbunden ist, bewirkt
sie eine Verringerung des Widerstandes zur Gasdurchströmung. Gleichzeitig
ist ein kleinerer Faserdurchmesser mit einer Zunahme des Widerstandes zur
Gasströmung verbunden.
Die weiteren Parameter in Gleichung 3.32 können bei der Auslegung des
Oxygenators weniger beeinflusst werden. Die Größen DO2 und νB entspre-
chen physiologischen Bluteigenschaften. Der Volumenstrom Q˙B kann bei
dem in dieser Arbeit vorgestellten Oxygenator während des Betriebs ein-
gestellt werden (siehe Kapitel 5).
4.3.3. Der Gasdruckgradient
Der partielle Gasdruckgradient zwischen dem Innenraum der Fasern und dem
umgebenden Blut stellt die treibende Kraft für den Gasaustausch dar. Das
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Gas strömt als reiner Sauerstoff in die Fasern hinein, lädt sich entlang des
Oxygenators mit Kohlendioxyd auf und verlässt den Oxygenator als Gemisch
aus Sauerstoff und Kohlendioxyd. Der O2- und CO2-Partialdruck innerhalb
der Fasern entspricht laut dem Gesetz idealer Gase dem jeweiligen Anteil in
dem Gasgemisch. Es gilt:
PO2,G = aO2 PG und PCO2,G = aCO2 PG (4.12)
PO2,G und PCO2,G stellen jeweils den Sauerstoff- und Kohlendioxydpar-
tialdruck dar, aO2 und aCO2 den Anteil der beiden Gase im gesamten Gas-
gemisch und PG den statischen Gasdruck. Der O2- und CO2-Partialdruck
innerhalb der Fasern ändert sich entlang des Oxygenators in Abhängigkeit
von der Gasaustauschleistung und dem Gasvolumenstrom. Auch an der Blut-
seite ändern sich die Werte von PO2,B und PCO2,B in der Strömungsrichtung
entlang des Oxygenators. Der Wert am Einlass entspricht dem venösen Par-
tialdruck, der ca. 40 mmHg für Sauerstoff und 46 mmHg für Kohlendioxyd
beträgt. Der Partialdruck innerhalb der Fasern und daher der Gasdruckgra-
dient können durch die Auslegung des Oxygenators und die Einstellung des
Gasdurchflusses beeinflusst werden.
Der Sauerstoffpartialdruck
Reiner Sauerstoff wird in den Oxygenator eingeführt, was zur Maximierung
von PO2,G führt. Am Oxygenatoreinlass entspricht der Wert von PO2,G da-
her dem Wert des Gasdrucks PG. Entlang der Fasern sinkt der Anteil an
Sauerstoff, weil Kohlendioxyd und Stickstoff in die Fasern diffundieren. Die
Abnahme des Sauerstoffanteils verstärkt sich bei einer niedrigen Gasströ-
mung und einem höheren Gasaustausch. Die Sauerstoffversorgung erfolgt
durch einen extracorporalen Gasverdränger. Das Gas wird dabei zur Er-
höhung des Austauschs unter hohem statischen Druck gefördert. Eine Be-
schränkung des Gasdrucks ist jedoch aus Sicherheitsgründen vorzusehen:
Wenn der Wert des Gasdrucks über dem Wert des Blutdrucks liegt, kön-
nen sich Blasen an eventuell beschädigten Stellen der Fasern bilden. Selbst
die diffusive Beschichtung der Fasern kann den Durchgang von Blasen nicht
vollständig verhindern [43]. Es gilt daher die Bedingung, dass der Gasdruck
den Blutdruck nicht überschreiten darf. Weil in der VC ein relativer Druck
von 5-10 mmHg herrscht, arbeiten die herkömmlichen IO-Systemen beim
Gasunterdruck. Die Alternative, den Blutdruck und gleichzeitig den Gas-
druck zu erhöhen, wird im nächsten Kapitel bei der Vorstellung des neuen
Konzepts zur IO näher erläutert.
Der Gasdruck weist entlang des Oxygenators keinen konstanten Wert auf.
Der Gasvolumenstrom ist wegen des Strömungswiderstands in den Fasern
mit einem Druckabfall verbunden, der zu einer Verringerung des mechani-
schen Gasdrucks führt. Bei der IO tritt ein besonders hoher Druckabfall
an der Gasseite auf: Bedingt durch die Anatomie der Vena Cava sind die
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Gaswege lang und der Querschnitt zum Gasdurchfluss ist beschränkt. Dem-
zufolge ist der Gasdruck am Oxygenatorauslass wesentlich niedriger als am
Einlass. Der statische Gasdruckabfall ∆PG bei einem Gasvolumenstrom Q˙G
ergibt sich nach der Poiseuille-Gleichung bei laminarer Strömung aus der
Gleichung:
∆PG = −128 µG lF
pid4i,F
Q˙G
nF
(4.13)
Wegen der niedrigen Werten der Reynoldszahl kann die Gasströmung bei
Blutoxygenatoren als laminar betrachtet werden. Dasselbe gilt für das Sys-
tem, das im folgenden vorgestellt wird.
Die Variablen lF , di,F und nF stellen jeweils die Länge, den Innendurch-
messer und die Anzahl der Fasern und µG die Gasviskosität dar. 4.13 zeigt,
dass mit abnehmenden Innendurchmesser der Fasern der Gasdruckverlust
sich beträchtlich erhöht. Ein kleiner Innendurchmesser ist allerdings in der
Regel mit einem kleinen Außendurchmesser verbunden, der den Einsatz einer
höheren Faserzahl nF ermöglicht. Dies stellt eine wichtige Kompromissfra-
ge bei der Auslegung eines intravaskulären Oxygenators. Der Wert von nF
lässt sich aus dem Querschnitts des Oxygenators und der Fasern und aus der
Porösität  berechnen.
nF =
(1− ) pi
4
d2O
pi
4
d2a,F
(4.14)
Wird ein lineares Verhältnis zwischen dem Innendurchmesser di,F und dem
Außendurchmesser da,F angenommen, so ergibt sich:
di,F ∝ da,F −→ nF ∝
(1− ) d2O
d2i,F
(4.15)
Aus Gleichung 4.13 resultiert daher ein Verhältnis zwischen dem Gas-
druckabfall und den konstruktiven Eigenschaften des Oxygenators:
∆PG ∝ − lF
(1− ) d2i,F d2O
(4.16)
Der Einfluss der gleichen konstruktiven Parameter auf die Faseroberfläche
AF kann wie folgt ausgedrückt werden:
AF ∝ nF lF da,F ∝ (1− ) lF
di,F d
2
O
(4.17)
Ein Vergleich zwischen den Gleichungen 4.16 und 4.17 weist auf die Kom-
plexität der Auslegung eines intravaskulären Oxygenators hin. Eine hohe
Faserlänge und ein kleiner Faserdurchmesser erhöhen wegen des positiven
Effekts auf die Faseroberfläche den O2-Gasaustausch. Sie tragen jedoch zum
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erhöhten Gasströmungswiderstand in den Fasern bei. Die resultierende Sen-
kung des O2-Drucks führt zur Reduktion des O2-Austauschs. Die Frage,
welcher der beiden Effekte überwiegt, hängt nach Gleichung 4.13 von dem
Gasdurchfluss ab. Der Gasdurchfluss beeinflusst zudem den CO2-Austausch,
wie im Folgenden gezeigt wird. Die Faserdichte hat als einziger Parameter
einen positiven Einfluss sowohl auf die Faseroberfläche als auch auf den Gas-
druck innerhalb der Fasern. Das gilt allerdings nur, wenn die erhöhte Faser-
dichte mit einer erhöhten Faseranzahl nF verbunden ist. Die Änderung der
Faserdichte bei fester Faseranzahl führt zu keinem Vorteil hinsichtlich der
Faseroberfläche und des Gasdrucks.
Der Kohlendioxydpartialdruck
Das Gas besteht am Oxygenatoreinlass aus reinem Sauerstoff, lädt sich wäh-
rend der Strömung innerhalb der Fasern mit Kohlendioxyd auf und weist
am Oxygenatorauslass einen bestimmten Kohlendioxydpartialdruck auf, der
von der Gasdurchflussrate abhängt. In dem Extremfall, in dem keine Gasströ-
mung innerhalb der Fasern stattfindet, erreicht das Kohlendioxyd innerhalb
der Fasern ein Gleichgewicht mit dem Kohlendioxyd, das sich in gelöstem Zu-
stand im Blut befindet. Unter diesen Bedingungen tritt kein CO2-Austausch
auf. Wenn ein Gasfluss besteht, ergibt sich innerhalb der Fasern eine entlang
des Oxygenators progressiv steigende CO2-Konzentration. Zur Berechnung
des CO2-Konzentrationsverlaufs dient der CO2-Massenerhalt in einem Gas-
volumen, das von der infinitesimalen Faserfläche dAF umgeben ist:
CCO2,a Q˙G,a − CCO2,e Q˙G,e = dV˙CO2 (4.18)
Der Wert dV˙CO2 entspricht dem CO2-Austausch auf der infinitesimalen
Membranfläche dAF . CCO2 entspricht der CO2-Konzentration im Gas, wäh-
rend die Indices e und a die Werte am Eingang bzw. am Ausgang des infinite-
simalen Volumens kennzeichnen. Die Änderung des Gasdurchflusses zwischen
dem Eingang und dem Ausgang ergibt sich aus der folgenden Formel unter
der Voraussetzung, dass nur O2 und CO2 ausgetauscht werden:
Q˙G,a = Q˙G,e + dV˙CO2 − dV˙O2 (4.19)
Der Austausch des Stickstoffs N2, der im Blut gelöst ist, wird hier ohne
beträchtlichen Einfluss auf die folgenden Ergebnisse vernachlässigt. Es wird
außerdem angenommen, dass die Gasdurchflussrate in den Fasern wesentlich
höher ist als der Gasaustausch mit dem Blut. Daher wird als Vereinfachung
der Wert von Q˙G am Eingang und am Auslass des infinitesimalen Volumens
als konstant betrachtet. Außerdem liegen die Werte des O2- und des CO2-
Austauschs in der selben Größenordnung, so dass gilt:
Q˙G,a ≈ Q˙G,e mit Q˙G,e  dV˙CO2 − dV˙CO2 (4.20)
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Aus Gleichung 4.18 ergibt sich:
dCCO2,G Q˙G = dV˙CO2 (4.21)
Es gilt in Analogie zu Gleichung 3.18:
dV˙CO2 = kCO2 αCO2 (PCO2,B − PCO2,G) dAF (4.22)
Es ergibt sich:
d CCO2,G
(PCO2,B − PCO2,G)
=
kCO2 αCO2
Q˙G
d AF (4.23)
Nach dem idealen Gasgesetz, das hier angenommen wird, lässt sich der
Zusammenhang zwischen CO2-Konzentration und -Partialdruck an der Gas-
seite wie folgt ausdrucken:
PCO2
CCO2
= < T (4.24)
wobei < die universelle Gaskonstante und T die absolute Temperatur dar-
stellen. Der Wert von < beträgt 8,31451 J mol−1 K−1. Es resultiert:
d PCO2,G
(PCO2,B − PCO2,G)
=
< T kCO2 αCO2
Q˙G
d AF (4.25)
Zur Vereinfachung wird es angenommen, dass der CO2-Partialdruck im
Blut entlang des Oxygenators konstant bleibt. Diese Annahme ist dadurch
begründet, dass der CO2-Druck im physiologischen Zustand zwischen unge-
fähr 44 mmHg und 40 mmHg schwankt. Die angestrebte CO2-Entfernung
ist außerdem nicht vollständig, so dass sich der CO2-Druck in einem Be-
reich zwischen ungefähr 44 und 42 mmHg befindet. Durch die Integration
der letzen Gleichung auf der ganzen Faseroberfläche ergibt sich:
ln (PCO2,B − PCO2,G)a = −
< T kCO2 αCO2 AF
Q˙G
+ konst (4.26)
Aus der Randbedingung, dass der CO2-Partialdruck im Gas am Eingang
des Oxygenators gleich null ist, resultiert:
(PCO2,G)a = PCO2,B (1− e
−< T kCO2 αCO2 AF
Q˙G ) (4.27)
Der CO2-Partialdruck steigt daher entlang des Oxygenators an und neigt
bei Zunahme der Faseroberfläche zum asymptotischen Wert von PCO2,B und
daher zum Gleichgewicht mit dem Blut. Ein hoher Gasdurchfluss reduziert
dabei die Steigerung des CO2-Partialdrucks und gewährleistet einen höhe-
ren CO2-Austausch entlang des Oxygenators. Wie im vorherigen Abschnitt
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gezeigt wird, ist ein hoher Gasdurchfluss allerdings mit einem hohen Druck-
abfall und daher einer Verringerung des O2-Austauschs verbunden. Dieser
Aspekt stellt eine weitere wichtige Kompromissfrage bei der Auslegung eines
intravaskulären Oxygenators dar.
4.4. Diskussion
Bevor das im Helmholtz Institut bearbeitete Konzept für die IO vorgestellt
wird, soll auf eine unvermeidliche Limitation bei dessen Bearbeitung hin-
gewiesen werden. Die anatomischen und physiologischen Bedingungen, die
in diesem Kapitel ausgeführt werden, lassen sich nicht mathematisch quan-
tifizieren, so dass die Effekte der IO auf den Organismus nicht berechnet
werden können. Der O2- und CO2-Austausch stellen die beiden Seiten des
therapeutischen Zieles und sollen daher bei der Auslegung des Oxygenators
berücksichtigt werden. Das unterschiedliche Zusammenspiel und Verhältnis
beider Größen bei verschiedenen Patienten und Krankheitsbildern schließt
jedoch die Möglichkeit einer allgemeinen Optimierung des Geräts aus.
Es wurde in diesem Kapitel gezeigt, dass mehrere konstruktive und hy-
drodynamische Parameter einen zwiespältigen Einfluss auf die Leistung und
Funktionsweise des Oxygenators haben. Einige Parameter, die den O2-Aus-
tausch erhöhen, verringern den CO2-Austausch oder führen zu einem ho-
hen Widerstand zur Blutströmung. Die Komplexität und Variabilität des
Problems spiegeln sich in einer nicht optimalen Lösung bei der technischen
Entwicklung. Es wird am Beginn des Kapitels dargestellt, dass das venöse
System ein potentielles Gehäuse für ein implantierbares System darstellt.
Dieses Gehäuse ist durch viele und komplexe Variablen gekennzeichnet. Da-
her ist bei der Auslegung des zu implantierenden Systems ein Kompromiss
erforderlich.
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In diesem Kapitel wird ein neuartiges Konzept für die intravaskuläre Oxyge-
nation (IO) vorgestellt, das mit dem Namen HIMOX (Hochintegrierter In-
travaskulärer Membranoxygenator) bezeichnet wird. Die Randbedingungen,
die in Kapitel 4 geschildert werden, bilden den Rahmen der Entwicklung und
Realisierung des neuen Konzepts. Der rote Faden, der zur Entwicklung von
HIMOX führt, entspricht der folgenden Zielsetzung:
Maximierung des Gasaustauschs (funktionelle Kompatibilität) in-
nerhalb des venösen Kreislaufs (anatomische Kompatibilität) oh-
ne Störung der Blutströmung (physiologische Kompatibilität).
Das hier vorgeführte Konzept ist besonders von einer neuartigen Faserkon-
figuration gekennzeichnet, die einen günstigen Einfluss auf die Leistung des
Oxygenators aufweist. Zunächst führen eine homogene Faseranordnung und
eine hohe Ausnutzung des Raumes innerhalb der VC zur Erhöhung der ge-
samten Faseroberfläche, die zum Gasaustausch beiträgt. Darüber hinaus be-
günstigt die dichte Faserkonfiguration die Strömungsverhältnisse und daher
die konvektiven Gasaustauschprozesse. Die besonders dichte Faseranordnung
und die hohe Faseroberfläche gehen aber auch mit einem erhöhten Blutströ-
mungswiderstand einher. Der Einsatz einer Energiequelle zur Kompensie-
rung dieses Widerstands stellt einen weiteren vorrangigen Aspekt bei der
HIMOX-Entwicklung dar. Jedoch führt deren Einsatz auf Grund des zusätz-
lichen Raumbedarfs zu einer Limitation der implantierbaren Faseroberfläche.
Beide in Kapitel 2 vorgestellten Konzepte Hattler-Catheter und D-ILAD wei-
sen auf Grund der notwendigen Blutförderung eine geringe Faseroberfläche
auf. Bei dem ersten limitiert der mittlere Ballon, bei dem zweiten die schrau-
benförmige Faserkonfiguration die einsetzbare Faseroberfläche. Bei HIMOX
erfolgt die Blutförderung durch den Einsatz einer mikro-axiale Blutpumpe,
die Dank ihrer beschränkten Dimensionen den notwendigen Raumbedarf mi-
nimiert.
5.1. Faserkonfiguration
Das Hauptmerkmal von HIMOX ist eine dynamische Faserkonfiguration, die
sowohl die Einführung als auch die Platzierung in dem venösen Kreislauf
begünstigt. In Abschnitt 4.3.1 wird gezeigt, dass die Einführung durch die
55
5. Konzept für den HIMOX
(a) (b)
Abbildung 5.1.: Die Einführung durch die enge VF erfolgt in einer gestreckten
Konfiguration (a). In der VC breitet sich der Oxygenator aus (b).
Vena Femoralis (VF) den Durchmesser des Oxygenators, während die Po-
sitionierung innerhalb der Vena Cava seine Länge einschränkt. Durch eine
dynamische Faserkonfiguration wird die Maximierung der implantierbaren
Faseroberfläche unter diesen Bedingungen erreicht.
5.1.1. Komprimierung
In Abbildung 5.1 wird das Konzept der dynamischen Faserkonfiguration sche-
matisch dargestellt. Der Kern des HIMOX-Systems sind mehrere nacheinan-
der geschaltete, aus semipermeablen Fasern bestehende Bündel. Die Fasern
liegen im Ruhezustand parallel zur Achse des Oxygenators und sind an ihren
Enden miteinander verbunden. Wenn beide Enden eines Faserbündels zuein-
ander verschoben werden, breiten sich die Fasern auf Grund der Kompri-
mierung nach außen aus. Der Oxygenator kann daher zwei Konfigurationen
annehmen:
• Gestreckte Konfiguration: Die Bündel sind in ihrer Länge gestreckt
und die Fasern eng aneinander angeordnet. Der Oxygenator weist in
dieser Konfiguration einen kleinen Durchmesser auf, der sich für die
Einführung durch die enge VF eignet.
• Ausgebreitete Konfiguration: Die Bündelenden werden gegeneinander
verschoben und die Fasern breiten sich nach außen aus. Durch die
resultierende Reduktion der Oxygenatorlänge und Vergrößerung des
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Oxygenatordurchmessers füllt der Oxygenator das Volumen in der VC
aus.
Die Konfigurationsänderung der Bündel ermöglicht die Implantation einer
größeren Faseroberfläche als bei der statischen Faserkonfiguration, wie sie in
Abbildung 4.5 gezeigt wird. Das Volumen der VC wird durch die Ausbreitung
der Fasermodule bei der dynamischen Konfiguration ausgenutzt. Die Länge
des Oxygenators ist während der Einführung erheblich größer als die Länge
der VC. Sie wird durch die spätere Komprimierung an die VC angepasst. Die
maximale Länge des Oxygenators bei der Einführung und der resultierende
Gewinn an Faseroberfläche hängen vom Komprimierungsgrad der Bündel in
der VC ab.
Die Bündelkomprimierung beeinflusst außerdem die Blutströmung im Fa-
serbereich. Die Fasern sind beinahe senkrecht zur Achse der VC angeordnet.
Es ergibt sich daher eine senkrechte Faseranströmung, deren vorteilhafte
Effekte auf den Gasaustausch in Abschnitt 4.3.2 erläutert wurde. Im Ver-
gleich zur parallelen Strömung entlang der Fasern wird bei der senkrechten
Strömungsrichtung die Durchmischung und die Aufwirbelung des Blutes be-
günstigt, konvektive Prozesse und Gasaustausch werden daher erhöht.
5.1.2. Verdrehung
Bei Bündelkomprimierung der Bündel erfolgt eine Verformung der Fasern,
die von einem gestreckten in einen gekrümmten Zustand gebracht werden.
Diese Komprimierung erhöht die implantierbare Faseroberfläche, birgt aber
auch die Gefahr einer hohen mechanischen Beanspruchung der Fasern in sich.
Daher ist neben der Komprimierung ebenso eine Bündelverdrehung um die
Längsachse vorgesehen (Abbildung 5.2).
Abbildung 5.2.: Bei der Bündelkomprimierung breiten sich die Fasern nach außen
aus. Durch die Verdrehung verläuft jede Faser mit einem breiteren
Radius, als ihn allein die Bündelkomprimierung bewirkt hätte.
Durch die Verdrehung erfolgt die Verformung der Fasern in drei Achsen.
Größere Radien entstehen dabei als im Falle einer reinen unidirektionalen
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Komprimierung. Die Bündelverdrehung stellt ein Hauptmerkmal des Sys-
tems dar, das mehrere Vorteile in sich birgt. Bei festem Bündeldurchmesser
in der ausgebreiteten Konfiguration können im Fall der Verdrehung längere
Fasern eingesetzt werden, weil sie eine dreidimensionale Kurve beschreiben.
Ein Gewinn an Faseroberfläche wird erzielt und resultiert in eine höhere
Dichte der Fasern. In der Tat werden die Fasern durch die Verdrehung näher
aneinander gebracht, genau wie die Fäden eines ausgewrungenen Gewebes.
Dies hat auch zur Folge, dass die Bündel im gestreckten Zustand länger sind
und der Komprimierungsfaktor daher größer ist. Ein weiterer positiver Effekt
der Verdrehung betrifft den Faserverlauf im Außenbereich des Bündels. Die
Fasern bilden eine spiralförmige Bahn, die fast auf der ganzen Faserlänge
annähernd senkrecht zur Strömungsrichtung verläuft (siehe Abbildung 5.3).
Abbildung 5.3.: Faserbündel in nicht verdrehter und verdrehter Konfiguration
5.1.3. Dynamik der Faserbündel
Die Bewegung der Bündel wird auf einem Katheter durchgeführt, der mittig
positioniert ist. Die Bündel sind mittig hohl und gleiten bei der Änderung
der Konfiguration entlang des Katheters. Der Katheter erfüllt zusätzlich die
Funktion der Gasleitung mit einem beschränkten Raumbedarf. Zwischen den
Bündeln und dem Katheter befinden sich Schlitten, die mit den Bündelen-
den verbunden sind und dadurch die Zentrierung und das Gleiten auf dem
Katheter ermöglichen. Die Funktion der Schlitten bei der Gasversorgung der
Bündel wird im nächsten Abschnitt geschildert.
Die Bewegung der Faserbündel von der gestreckten zu der ausgebreiteten
Anordnung nach der Positionierung in der VC und der Rückkehr zur Aus-
gangsposition bei der Entfernung des Systems ist nur durch das Erbringen
einer Kraft möglich. Abbildung 5.4 stellt den Aufbau der Bündel auf dem
Katheter dar. Beide Schlitten an den Enden desselben Bündels sind mittels
einer elastischen Hülse, die sich bei der komprimierten Bündelkonfigurati-
on im Ruhezustand befindet, miteinander verbunden. Vor der Einführung
werden durch eine äußere Kraft beide Bündelenden mit den entsprechenden
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Abbildung 5.4.: Aufbau der Faserbündel auf dem zentralen Katheter. Jedes Bünde-
lende ist mit einem Schlitten verbunden, der die Zentrierung und
das Gleiten um den mittig positionierten Katheter ermöglicht. Ei-
ne elastische Hülse verbindet beide Schlitten jedes Bündels und
trägt zur Komprimierung bei.
Schlitten voneinander entfernt, was das Dehnen der elastischen Hülse be-
wirkt. Wenn die Kraft nach dem Einführen der Bündel in die VC beseitigt
wird, kehren die gedehnten Hülsen zurück in ihren Ruhezustand und ver-
ursachen somit die Bündelkomprimierung. Vor der Entfernung des Systems
werden die Faserbündel wieder ausgestreckt. Dabei wird der Katheter fest
gehalten, während die Bündel Richtung VF gezogen werden.
5.2. Integration einer mikro-axialen Blutpumpe
Durch die Bündelkomprimierung und Verdrehung nehmen die Fasern eine
homogene und dichte Anordnung an, welche die implantierbare Faserober-
fläche erhöht und die Strömungsverhältnisse hinsichtlich des Gasaustauschs
begünstigt. Der unvermeidliche Nebeneffekt ist dabei die Erhöhung des Wi-
derstands zum Blutfluss, der sowohl von der hohen Faseroberfäche als auch
von der Blutdurchmischung im Bereich der Fasern verursacht wird. Die
Kompensierung dieses Widerstands ist erforderlich, damit eine physiologi-
sche Blutrückströmung zum Herzen gewährleistet und ein Überdruck in den
Organen vermieden wird (siehe Abschnitt 4.2).
Im HIMOX erfolgt diese Kompensierung des Strömungswiderstands durch
den Einsatz einer mikro-axialen Blutpumpe. Die Entwicklung mehrerer Ro-
tationspumpen verschiedener Größen und Anwendungsgebiete ist in den le-
zuen Jahren im Helmholtz Institut durchgeführt worden [47, 48, 55]. Eine
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Beschreibung der im HIMOX eingesetzten Pumpe ist nicht Teil dieser Arbeit.
Die Aspekte, die zur Wahl der zu integrierenden Pumpe führen, sind sowohl
dimensioneller wie auch hydraulischer Art. Kleine Dimensionen verringern
den Durchmesser des Systems. Das ist einerseits positiv bei der Einführung
durch die enge VF, andererseits ist es mit kleineren Förderleistungen ver-
bunden. Die Einsatzdauer der Pumpe spielt ebenfalls eine wesentliche Rolle.
Bei der IO wird eine Einsatzdauer von ca. zwei Wochen angestrebt.
5.2.1. Verbindung mit einer verformbaren Hülle
Die Integration der Pumpe im System beeinflusst den Blutdruck im Bereich
der Fasern. Die Positionierung der Pumpe am Einlass des Oxygenators ruft
einen Überdruck im Bereich der Fasern hervor, während die Positionierung
am Auslass zum Saugen des Blutes und zur Entstehung eines Unterdrucks
führt. Es muss bei beiden Lösungen verhindert werden, dass die Pumpe die
physiologischen Verhältnisse der umliegenden Organe ungünstig beeinflusst.
Eine Trennung zwischen dem Blut im Faserbereich und in der VC ist da-
her erforderlich. Die Trennung ist durch eine Hülle gewährleistet, welche die
Faserbündel umschließt und den Einlass- vom Auslassbereich der Pumpe
trennt.
Die Integration einer Hülle im Oxygenator hat den weiteren Vorteil, die
Oxygenation eines größeren Blutvolumens zu ermöglichen. Ohne den Einsatz
einer Hülle wird bei der Positionierung der Pumpe am Einlass des Oxygena-
tors allein das Blut aus den Beinen und aus den Nieren von der Pumpe durch
die gesamten Faserbündel gefördert. Das Blut, das aus der Leber fließt und
einen erheblichen Beitrag zum gesamten Blutdurchfluss leistet, strömt dabei
nur einen beschränkten Anteil der Bündel an. Dieses Blut wird in Abwesen-
heit einer Hülle nicht von der Pumpe gefördert. In Gegenteil dazu entsteht
im Leberbereich ein Überdruck, der den Blutfluss stören kann. Außerdem
sollten die Fasern in Abwesenheit einer Hülle bis zur Gefäßwand reichen, um
das Vorbeiströmen des Blutes zu verhindern. Die VC weist allerdings bei
verschiedenen Patienten unterschiedliche Dimensionen auf, sodass die opti-
male Bündelauslegung und Strömungsverhältnisse nicht für jeden Patienten
gewährleistet wären. Für die Trennung von Saug- und Förderbereich wä-
re darüber hinaus das Verschließen der VC zwischen dem Pumpenein- und
-auslass notwendig. Dieser Aspekt geht mit wesentlichen technischen Schwie-
rigkeiten einher und ist mit einer Beanspruchung der Gefäßwand verbunden.
Die Integration einer Hülle in das System definiert exakt den Einlass und
Auslass des Oxgenators. Der Blutfluss kann somit an den Zustand des Pati-
enten angepasst werden. Durch die Steuerung der Pumpe kann das Blut in
einem breiten Volumenstrombereich durch den Oxygenator gefördert werden
und ist dabei unabhängig von der variablen Druckverteilung in den Orga-
nen. Das Blut, das die Fasern anströmt, fließt durch alle Bündel, wobei die
notwendige Energie vollständig von der Pumpe geleistet wird. Dahingegen
strömt das Blut, das nicht von der Pumpe gefördert wird, ohne unphysio-
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Abbildung 5.5.: Trennung des Förderbereichs der Pumpe durch eine verformba-
re Hülle und Gewährleistung physiologischer Druckverhältnisse in
der VC.
logischen Widerstand um den Oxygenator herum zurück ins Herzen. In der
Leber entsteht kein bedeutender Überdruck, solange die Hülle kleiner als das
Gefäß ist und somit eine Spalt für den Blutfluss gewährleistet ist. Je nach
gewähltem Beriebspunkt fließt das Blut aus der Leber ungehindert zum Her-
zen oder wird durch den Oxygenator gefördert. Die Strömungsverhältnisse
sind durch die festen Hüllendimensionen im Faserbereich definiert und wer-
den von den anatomischen Verhältnissen des Patienten kaum beeinflusst. Die
Funktion der Hülle wird in Abbildung 5.5 dargestellt.
5.2.2. Positionierung der Pumpe
Die Positionierung der Pumpe hat einen indirekten Einfluss auf den Gas-
druck innerhalb der Fasern. Der Gasdruck darf den Blutdruck nicht über-
schreiten, damit der Übergang von Gasblasen in das Blut vermieden wird.
Bei Pumpe-Integration vor den Faserbündeln hat das Blut am Pumpen-
einlass einen physiologischen Druck (siehe Abbildung 5.6). Am Auslass der
Pumpe, vor dem ersten Faserbündel, weist das Blut einen höheren Druck auf,
der von der Durchflussrate abhängig ist. Entlang des Oxygenators sinkt der
Druck bis zum physiologischen Wert von ca. 5 mmHg am Auslass des Oxyge-
nators ab. Der Überdruck entlang des Oxygenators ermöglicht die Erhöhung
des Gasdrucks und dadurch einen höheren Gradienten des O2-Partialdruckes
61
5. Konzept für den HIMOX
Abbildung 5.6.: Druckverlauf im Blut bei der Positionierung der Pumpe am Einlass
des Oxygenators (Atmosphäredruck gilt als null).
zwischen Gas- und Blutseite. Im Gegenteil dazu führt die Integration der
Pumpe hinter den Faserbündeln zu einem Blutunterdruck im Faserbereich
(siehe Abbildung 5.7). Am Oxygenatoreinlass weist das Blut einen physio-
logischen Druck von etwa 5 mmHg auf. Die Pumpe saugt das Blut gegen
den Faserwiderstand, wobei es unmittelbar vor der Pumpe den maximalen
Unterdruck erreicht. Durch die Pumpe wird der Druck am Auslass wieder
auf den physiologischen Wert gebracht. Bei dieser Variante soll der Wert
des Gasdrucks gesenkt werden, was eine negative Auswirkung auf den O2-
Austausch mit sich bringt. Die Positionierung der Pumpe im Vorderbereich
des Oxygenators wird daher bevorzugt.
Die Hülle trennt das Blut um die Fasern von dem Blut, das sich außerhalb
des Oxygenators in der VC befindet. Die VC und die nahen Organe werden
daher nicht dem Überdruck ausgesetzt, der innerhalb der Hülle herrscht. Der
Druckunterschied zwischen dem Innenraum und dem Außenraum der Hül-
le bedingt gewisse Anforderungen an deren mechanische Eigenschaften. Die
Hülle soll trotz des nach außen gerichteten Drucks keine Ausdehnung zulas-
sen, sondern einen konstanten Durchmesser aufweisen, sodass die Strömung
bei definierter Geschwindigkeit erfolgt.
Eine während der Einführung flexible, aber in der VC steife Hülle stellt
eine technische Herausforderung dar. Der Einsatz eines beschichteten Stent,
wie es im in Abschnitt 7.3 beschrieben wird, scheint eine geeignete Lösung zu
sein. Wird der Stent gestreckt, verringert sich auf Grund der verflochtenen
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Abbildung 5.7.: Druckverlauf im Blut bei der Positionierung der Pumpe am Aus-
lass des Oxygenators (Atmosphäredruck gilt als null).
Drahtstruktur sein Durchmesser. Er ähnelt daher in seiner Bewegung der
Verformung der Bündel. Durch die Fixierung der Länge wird der Durchmes-
ser konstant gehalten.
5.2.3. Seitlicher Katheterverlauf
In Abbildung 5.8 wird die Integration der Pumpe am Einlass des Oxyge-
nators dargestellt. Sie befindet zwischen der Sauerstoffquelle außerhalb des
Körpers und den Faserbündeln, die mit dem Sauerstoff versorgt werden.
Demzufolge ist ein Sauerstoffleitung an der Seite der Pumpe erforderlich.
Die Entfernung des Gasgemisches aus Sauerstoff und Kohlendioxyd erfolgt
aus den selben Gründen durch eine seitliche Leitung. Der zentrale Katheter,
auf dem die Bündel bei der Verformung gleiten, ist im Bereich der Pum-
pe zum seitlichen Verlauf gezwungen. In einem Gehäuse werden sowohl die
Pumpe als auch der Katheter nebeneinander platziert. Der Katheter muss
auf Grund der Umleitung im Bereich des Pumpengehäuses eine hohe Flexi-
bilität aufweisen.
Der seitliche Katheterverlauf hat einen weiteren Einfluss auf die Strö-
mungsverhältnisse im Rotorbereich der Pumpe. Der Durchflussquerschnitt
wird sowohl am Einlass als auch am Auslass der Pumpe durch den Katheter
beschränkt, was mit einer Erhöhung der Blutgeschwindigkeit verbunden ist.
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Abbildung 5.8.: Integration der Systemkomponenten.
Es ergibt sich eine asymmetrische, seitliche Blutströmung, wobei die Rota-
tionspumpe für eine frontal gerichtete Rotoranströmung ausgelegt ist. Hohe
Schubspannung, Druckverluste und die gesteigerte Beanspruchung der Ery-
throzyten sind die möglichen Folgen der besonderen Strömungsbedingungen.
Von besonderer Bedeutung sind außerdem die Dimensionen des Gehäuses,
in das die Pumpe integriert wird. Durch die parallele Positionierung der
Pumpe und der Gasleitung erhöht sich der Einführungsquerschnitt. Durch
die Auslegung des Gehäuses, deren Realisierung im Abschnitt 7.2 geschildert
wird, soll die Stabilität des Systems unter engen konstruktiven Bedingungen
gewährleistet werden.
5.3. Die Gasströmung in den Bündeln
Die Faserbündel werden in der VC mit Sauerstoff versorgt und müsen daher
durch eine Gasleitung mit einer extrakorporalen Sauerstoffquelle in Verbin-
dung stehen. Weil das Gas innerhalb der Fasern durch den Austausch mit
dem Blut mit Kohlendioxyd angereichert wird, wird das Gasgemisch durch
eine zweite Leitung wieder entfernt. Die Art der Gasströmung im Bereich
der Pumpe wird in Abbildung 5.9 dargestellt.
Die seriell geschalteten Faserbündel werden nacheinander mit Sauerstoff
versorgt. Das Gas, das am Eingang des ersten Bündels aus reinem Sauerstoff
besteht, lädt sich entlang des Oxygenators mit dem Kohlendioxyd auf, das
aus dem Blut in die Fasern hineindiffundiert. Nachdem das Gasgemisch das
letzte Bündel versorgt hat, wird es in den mittig positionierten Katheter um-
geleitet (siehe Abbildung 5.10). Durch den mittleren Katheter, der entlang
des ganzen Oxygenators bis zur Vena Femoralis und außerhalb des Körpers
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Abbildung 5.9.: Gasströmung in HIMOX: Die Gasversorgung und die Gasabfuhr
erfolgen innerhalb zwei konzentrisch angeordneter Katheter.
verläuft, wird das Gas wieder in die Atmosphäre geleitet. Zwischen dem Ein-
führungsschnitt in der VF und dem ersten Bündel sind daher zwei parallele
Gasleitungen erforderlich, durch die das Gas eingeleitet und entfernt wird.
Es wird zu diesem Zweck ein zum Innenkatheter konzentrisch angeordneter
Außenkatheter eingesetzt. In Abschnitt 7.2 wird beschrieben, wie die Gas-
leitung in beiden Richtungen innerhalb des Pumpengehäuses erfolgt.
5.3.1. Die Richtung der Gasströmung
Im Abschnitt 4.3.3 wird auf einen wesentlichen Nachteil der IO hingewiesen:
Bedingt durch die anatomische Form der Vena Cava weist ein intravaskulärer
Oxygenator eine lange und dünne Form auf. Unter diesen Bedingungen ergibt
sich ein hoher Widerstand zum Gasdurchfluss (siehe Gleichung 4.16). Bei
dem HIMOX ist der Widerstand zum Gasdurchfluss besonders erheblich, weil
die Fasern durch den Komprimierungsfaktor der Bündel wesentlich länger
sind als die VC selbst.
Die Effekte des erhöhten Widerstands zum Gasdurchfluss werden in Ab-
schnitt 4.3.3 erläutert. Durch den erhöhten Druckabfall an der Gasseite ver-
ringert sich der O2-Partialdruck innerhalb der Fasern und daher der O2-
Druckgradient, der die treibende Kraft zum O2-Austausch darstellt. Durch
die Reduktion der Gasdurchflussrate kann der Druckabfall entlang der Gas-
strömung zwar eingeschränkt werden, kommt es allerdings zu einer erhöhten
CO2-Konzentration innerhalb der Fasern. Dies führt zu einer Reduktion des
CO2-Partialdruckgradienten und folglich des CO2-Austauschs.
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Abbildung 5.10.: Das Gas wird nach Verlassen des letzen Bündels in den Katheter
umgelenkt und entsorgt.
Bei HIMOX ist der Gasdruckverlauf entlang des Oxygenators vom Blut-
druck außerhalb der Fasern indirekt beeinflusst, weil der Gasdruck den Blut-
druck nicht überschreiten darf (siehe Abschnitt 4.3.3). Der maximale Blut-
druck entsteht nach dem Pumpenauslass vor dem ersten Bündel. Der Blut-
druck nimmt entlang des Oxygenators ab, bis der Druck nach dem letzten
Bündel wieder einen physiologischenWert aufweist. Damit derO2-Partialdruck
innerhalb der Fasern und somit der O2-Austausch unter diesen Bedingungen
maximiert werden, soll die Kurve des Gasdrucks unmittelbar unter der Kurve
des Blutdrucks verlaufen. Wenn der Gasdurchfluss in den Bündeln in glei-
cher Richtung zur Blutströmung erfolgt, wird der erlaubte Gasdruck auf der
gesamten Oxygenatorlänge maximiert. In Abbildung 5.11 wird der Vorteil
der gleichgerichteten Blut- und Gasströmung aufgezeigt. Der Gasdurchfluss
wird so eingestellt, dass der Druckabfall an der Gasseite dem Druckabfall an
der Blutseite annähernd entspricht.
Bei der Einstellung des Gasdruckes innerhalb der Fasern muss berücksich-
tigt werden, dass der Blutdruck auf der Höhe des letzten Bündels einen phy-
siologischen Wert von ungefähr 5 - 10 mmHg aufweist. Der Gasdruck weist
daher an dieser Stelle einen relativen Druck von etwa 0 mmHg auf. Das Gas
muss aus diesem Grund innerhalb des Katheters abgesaugt werden. Die Höhe
des Unterdruckes innerhalb des Katheters hängt von der Gasdurchflussrate
und von den Katheterdimensionen ab. Wenn die Bündel in Gegenstromver-
fahren versorgt werden, herrscht entlang des Oxygenators ein Unterdruck.
Die Gas- und Blutströmung in gleicher Richtung wird daher bevorzugt.
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(a)
(b)
Abbildung 5.11.: (a) Die Gasversorgung der Bündel und die Blutströmung erfolgen
in der selben Richtung. (b) Die Gasversorgung erfolgt in Gegen-
richtung zur Blutströmung
5.3.2. Parallele und serielle Gasversorgung
Die rein serielle Gaströmung in den aneinandergereihten Faserbündeln ist mit
einem hohen Widerstand zum Gasdurchfluss verbunden. Der Gasdurchfluss
in den Bündeln ist daher begrenzt, was zum Anstieg der CO2-Konzentration
innerhalb der Fasern führt. Eine Erhöhung des Gasdurchflusses findet bei
HIMOX jedoch ohne negativen Effekt auf den Gasdruckabfall statt. Wie in
Abbildung 5.12 zu sehen ist, strömt jeweils nur ein Teil des Gases durch
die Bündel, während der Größteil des Gases an den Bündeln vorbeiströmt.
Durch den beschränkten Durchfluss in den Bündeln wird der Druckabfall ein-
geschränkt. Die CO2-Konzentration steigt wesentlich entlang des einzelnen
Bündels. Am Auslass jedes Bündels erfolgt allerdings eine Durchmischung
mit dem parallel strömenden Gas, was zur Senkung der CO2-Konzentration
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Abbildung 5.12.: Das Gas versorgt seriell angeordnete Bündel. Ein Teil des Gases
strömt parallel zu den Bündeln und ermöglicht die Senkung der
CO2-Konzentration in jeder Mischkammer zwischen zwei benach-
barten Bündeln.
führt. Es ergibt sich entlang des Oxygenators ein nicht kontinuierlicher CO2-
Konzentrationsverlauf. Am Einlass jedes Bündels ist auf diese Weise die Koh-
lendioxydkonzentration niedriger als am Auslass des vorherigen Bündels.
Für die technische Umsetzung der parallelen Gaspassage wird der Raum
zwischen den Schlitten, die auf dem Katheter gleiten, und dem Katheter ge-
nutzt. Die Schlitten, die mit den Bündelenden verbunden sind, weisen für
diesen Zweck einen besonderen Querschnitt auf, wie es in Abbildung 5.13
gezeigt wird. Das Innenprofil der Schlitten ermöglicht gleichzeitig die Zen-
trierung der Bündel auf dem Katheter und die Öffnung für die parallele Gas-
passage. Während das Gas in den Fasern mit CO2 angereichert wird, strömt
das Gas in der parallelen Passage entlang des Bündels ohne Erhöhung der
CO2-Konzentration. Bei einem definierten Gasdurchfluß in den Fasern hat
die parallele Passage keinen Einfluss auf den Gesamtwiderstand. Die Durch-
mischung des Gases aus den Fasern mit dem Gas aus der Passage erfolgt
in kleinen Mischkammern, die sich zwischen zwei benachbarten Bündeln be-
finden. Das elektrische Schaltbild in Abbildug 5.14 stellt eine Analogie mit
dem Gasfluss innerhalb der Fasern und in der parallelen Passage dar. Je-
des Bündel weist den gleichen Widerstand RB zum Gasdurchfluss auf. Der
Widerstand in der parallelen Passage ist RP . Es gilt:
Q˙G,B =
∆PB
RB
und Q˙G,P =
∆PB
RP
(5.1)
Die Indices B und P beziehen sich auf den Gasdurchfluss durch das Bündel
und in der parallele Passage. Der gesamte Gasdurchfluss ergibt sich aus der
Summe beider Terme:
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Abbildung 5.13.: Querschnitt des Bündels im Bereich der Einbettung. Zwischen
dem Schlitten und dem Katheter strömt das Gas parallel zu den
Fasern.
Q˙G = (
1
RB
+
1
RP
) ∆PB (5.2)
Wenn aR das Verhältnis zwischen dem Gasflusswiderstand durch das Bün-
del und in der parallelen Passage darstellt, ergibt sich:
Q˙G = (aR + 1)
∆PB
RB
mit aR =
RB
RP
(5.3)
Abbildung 5.14.: Elektrisches Schaltbild als Analogie der Gasströmung in den Fa-
sern und in der parallelen Passage
Der gesamte Gasdurchfluss ist höher als der Gasdurchfluss durch die Bün-
del, ohne dass der Druckabfall dabei steigt. Die CO2-Konzentration am Aus-
lass jedes Bündels lässt sich aus dem Verhältnis der Konzentration und der
Gasdurchflüsse in dem Bündel und in der parallelen Passage berechnen:
CCO2,a = CCO2,B
Q˙G,B
Q˙G
+ CCO2,P
Q˙G,P
Q˙G
(5.4)
Der Index a bezieht sich auf die Konzentration am Auslass des Bündels,
nachdem es zur Vermischung des Gases aus den Fasern und aus der Passage
gekommen ist. Es resultiert aus Gleichungen 5.1 und 5.3:
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Q˙G,B
Q˙G
=
1
(aR + 1)
und
Q˙G,P
Q˙G
=
aR
(aR + 1)
(5.5)
und folglich aus Gleichung 5.4:
CCO2,a =
CCO2,B + aR CCO2,P
(aR + 1)
(5.6)
Die CO2-Konzentration, die das Gas am Auslass der parallelen Passage
aufweist, entspricht der Konzentration am Einlass des entsprechenden Bün-
dels. Es folgt:
CCO2,a =
CCO2,B + aR CCO2,e
(aR + 1)
(5.7)
Der Index e bezieht sich auf die Konzentration am Einlass des Bündels. Es
resultiert:
CCO2,a − CCO2,e =
CCO2,B − CCO2,e
(aR + 1)
(5.8)
Die Kohlendioxyderhöhung an den beiden Enden eines Bündels ist daher nur
ein Bruchteil der Erhöhung in den Fasern. Ein großes Verhältnis zwischen
dem Widerstand durch das Bündel und in der parallelen Passage geht mit
einer vorteilhaften Abnahme der CO2-Konzentrationserhöhung einher.
In Abbildung 5.15 werden drei Kurven des CO2-Konzentrationsverlaufs
dargestellt. Der Verlauf der Kurven entspricht der Gleichung 4.27:
(PCO2,G)a = PCO2,B (1− e
−< T kCO2 αCO2 AF
Q˙G ) (4.27)
Die obere Kurve entspricht der Situation, in der das Gas lediglich innerhalb
der Fasern fließt. Die CO2-Konzentration nimmt wegen des beschränkten
Gasdurchflusses entlang des Oxygenators schnell zu, sodass an der Höhe der
letzten Bündeln ein stark reduzierter CO2-gradient zwischen Gas und Blut
herrscht. Die Sägenzahnkurve stellt den Fall des zusätzlichen Gasdurchflus-
ses in der parallelen Passage dar. Nach jedem Bündel kommt es zu einer Re-
duktion der CO2-Konzentration. Die untere Kurve entspricht einer weiteren
Variante der Gasströmung ohne parallele Passage. Der gesamte Gasdurch-
fluss, der sich bei der Variante mit der parallelen Passage ergab, findet hier
nur durch das Bündel statt. Die CO2-Konzentration liegt auf einem niedrigen
Niveau. In diesem Fall ist allerdings der Druckabfall bedeutend.
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Abbildung 5.15.: Verlauf des CO2-Drucks an der Gasseite bei unterschiedlicher
Gasströmung. Die parallele Gaspassage (PG) führt zu einer Sen-
kung der CO2-Konzentration und somit des CO2-Drucks am
Auslass jedes Bündels.
5.3.3. Abdichtung zwischen Gas- und Blutseite
Der Gas-führende Bereich muss komplett von dem Blut-führenden getrennt
bleiben. Dies stellt eine technische Herausforderung, bei der die Dichtig-
keit des Systems gewährleistet werden muss. Zur Trennung der Blut- und
der Gasseite im Bereich der Schlitten dient die elastische Hülse, die in Ab-
schnitt 5.1.3 beschrieben wird. Die Abdichtung der Mischkammer zwischen
zwei benachbarten Bündeln erfolgt durch eine zylindrische Schelle, welche
die zueinander gerichteten Enden zwei benachbarter Bündel umschließt. Es
ist zu bemerken, dass das Ausstrecken der Bündel durch eine äußeren Kraft
geschieht. Diese Kraft wird von Bündel zu Bündel durch die Schellen über-
tragen.
5.4. Dimensionierung
Im vorherigen Kapitel wird auf die Schwierigkeit hingewiesen, viele sich ge-
genseitig beeinflussende Parameter zur Optimierung des O2- und des CO2-
Austauschs zu berücksichtigen. An dieser Stelle wird ein weiteres Beispiel für
die komplexe Dimensionierung des Systems vorgestellt. Die Auslegung der
Schlitten hat einen Einfluss auf anatomische, physiologische und funktio-
nelle Parameter. Eine größere Gaspassage zwischen den Schlitten und dem
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Katheter führt zur Erhöhung der gesamten Gasdurchströmung und daher
der CO2-Entfernung. Größere Schlitten verursachen jedoch bei konstantem
Außendurchmesser eine Verringerung der Fasoberfläche und daher des O2-
Austauschs. Bei definierter Faseroberfläche sind größere Schlitten mit einem
größeren Oxygenatordurchmesser verbunden. Unter diesen Bedingungen ist
die Implantation durch die VF schwieriger.
Bei der Konstruktion der ersten Labormuster, die in den folgenden Kapi-
teln vorgestellt wird, werden Fasern mit einem Außendurchmesser von 220
µm (Dai-Nippon, Tokyo) eingesetzt. Durch die ersten Vorversuche erwies sich
eine Anzahl von 400 - 600 Fasern für die Komprimierung und Verdrehung
der Bündel und für die Homogenität der Faseranordnung in der verdrehten
Konfiguration als günstig. Eine Länge der Fasern von ca. 35 mm ermög-
licht eine Ausbreitung auf einen Durchmesser von ca. 25 - 35 mm in der
komprimierten Bündelkonfiguration. Die Anzahl, der Durchmesser und die
Länge der Bündel bestimmen den Gasdruckabfall entlang des Oxygenators.
Durch die Ausmasse der Schlitten kann das Verhältnis zwischen Gasdurch-
fluss durch das Bündel und in der parallelen Passage beeinflusst werden.
Schlitten mit einem Außendurchmesser von 3,9 mm werden eingesetzt. Mit
einer Wandstärke der Hülse von 0,3 mm ergibt sich ein Innendurchmesser
des Bündels von ca. 4,5 mm. Mit einer Faserdichte von ca. 60 % bei der
Einbettung ergibt sich ein Außendurchmesser der Bündel von 8 mm. Diese
Dimensionierung entspricht den ersten Labormustern, die im Rahmen der
folgenden Untersuchungen eingesetzt wurden.
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Das im Rahmen dieser Arbeit vorgestellte Konzept zur intravaskulären Oxy-
genation beruht auf zwei Hauptmerkmalen, die einen erhöhten Gasaustausch
ermöglichen. Zum einen führt die Komprimierung der Bündel zur Implantati-
on einer höheren Faseroberfläche in den eingeschränkten Raum innerhalb der
VC. Zum anderen begünstigt die dichte und homogene Faseranordnung in der
komprimierten und verdrehten Bündelkonfiguration die Austauschprozesse.
Zur Evaluierung beider Annahmen und zur Untersuchung der technischen
Umsetzung der dynamischen Faserkonfiguration werden Bündel hergestellt,
die eine Vielfalt parametrischer Unterschiede aufweisen. Eine Reihe von ex-
perimentellen Versuchen erlauben Rückschlüsse auf die effektive Leistung
der Faserkonfiguration. Das Hauptziel der Versuche besteht darin, den Ein-
fluss konstruktiver Parameter, wie Faserdichte und Bündelausmaße, auf den
Gasaustausch zu untersuchen.
Durch die Auswertung der Leistung eines einzelnen Bündels ist es möglich,
die Anzahl der erforderlichen Bündel und daher das Gesamtsystem auszule-
gen. Weil sowohl Bündelherstellung als auch -untersuchung mit einem großen
Zeitaufwand verbunden ist, werden allerdings nicht alle mögliche Parameter-
kombinationen experimentell untersucht. Vor diesem Hintergrund wird ein
mathematisches Modell vorangezogen, durch das der Einfluss der Konstruk-
tionsgrößen auf den Gasaustausch abgeschätzt wird. Das mathematische Mo-
dell ist auf Grund der Komplexität des aus hunderten Fasern bestehenden
Systems von einigen Vereinfachungen gekennzeichnet und kann daher die ex-
perimentelle Bündeluntersuchung nicht ersetzen. Trotzdem bietet es ein nütz-
liches Instrument zur Veranschaulichung des Zusammenhangs zwischen geo-
metrischen und hydrodynamischen Parametern und Gasaustauschleistung.
6.1. Realisierung der Labormuster
Die Faserbündel, die als Labormuster für die experimentelle Untersuchung
hergestellt werden, werden durch das traditionelle Verfahren der Einbettung
mittels Zentrifugieren realisiert. Die Vorbereitung der Bündel beginnt mit
der Anordnung der Fasern in der gestreckten Konfiguration. Die Faserbün-
del sind zylindrisch, wobei in der Mitte eine Längsöffnung zur Führung des
Katheters vorgesehen ist. Sie werden an beiden Enden in Polyurethanharz
eingegossen. Dadurch wird Bündelstabilität gewährleistet und ein einziger
Anschluss zur Gasleitung für alle Fasern ermöglicht. Dieser Prozess wird
im Folgenden als Einbettung bezeichnet. Obwohl das Einbettungsverfahren
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Abbildung 6.1.: Bündel vor der Einbettung.
bekannt und etabliert ist, treten bei der Herstellung der Faserbündel für HI-
MOX spezifische Anforderungen auf, die bei der Herstellung herkömmlicher
Systeme nicht bestehen. Die kleinen Ausmaße der Bündel sind z.B. mit sehr
kleinen Mengen des Verklebungsharzes verbunden, so dass die genaue Dosie-
rung eine entscheidendere Rolle in Vergleich zu größeren Systemen aufweist.
Im Folgenden werden die Hauptschritte zur Bündelherstellung präsentiert.
6.1.1. Vorbereitung der Faserbündel
Die semipermeablen Fasern, die bei herkömmlichen Blutoxygenatoren zum
Einsatz kommen, werden aus einer polymerischen Matrix hergestellt. Im
Rahmen dieser Arbeit werden Fasern der Firma Dainippon Inc. and Che-
micals (Osaka, Japan) verwendet, die einen Außen- und Innendurchmesser
von jeweils 220 µm und 180 µm aufweisen und daher zu den kleinsten auf
dem Markt gehören. Die Fasern werden von den Herstellern in Matten zu-
sammengeflochten und in dieser Form geliefert. Dünne Fäden, die senkrecht
zum Faserverlauf gerichtet sind, halten die Fasern in einer parallelen Konfi-
guration zusammen. Für die Vorbereitung der Faserbündel für HIMOX wer-
den die Matten in Streifen geschnitten. Die Fäden werden entfernt, weil sie
in einer späteren Phase die Faserausbreitung bei der Bündelkomprimierung
verhindern würden. In Abbildung 6.1 wird dargestellt, wie ein Streifen um
einen mittigen Kern aufgewickelt ist. Die Länge des Streifens bestimmt da-
bei die gesamte Anzahl der Fasern, aus denen das Bündel besteht. Der Kern
besteht aus einem Metallstab in einem Silikonschlauch. Das Silikon zeichnet
sich durch die niedrige Haftung mit dem Verklebungsharz aus, in dem das
Bündel eingebettet wird, und erleichtert daher die spätere Entformung des
eingegossenen Bündels.
Die Fasern werden bereits an dieser Stelle schraubenförmig angeordnet,
was sich später für die Komprimierung und Verdrehung als günstig erweist.
Die Faserenden werden vor der Einbettung mit einer dünnen Schicht Polyurethan-
Klebstoff verschlossen, damit bei der Einbettung kein Harz in die Fasern ge-
langt. Bei dem späteren Zuschneiden der gehärteten Harzmasse werden die
Fasern wieder geöffnet.
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Abbildung 6.2.: Zentrifugevorichtung für die Einbettung von 8 Bündeln.
6.1.2. Einbettung durch eine Zentrifugenvorrichtung
Die Bündelherstellung erfolgt wie bei den herkömmlichen Oxygenatoren durch
das Zentrifugieren eines Polyurethanharzes an beiden Enden des Faserbün-
dels. Die Zentrifugalkraft ermöglicht, dass sich das Polyurethan auf einer ge-
raden Ebene an beiden Bündelenden verteilt. Ohne Zentrifugierung, durch
einfaches Tauchen des Bündels, würden Unhomogenitäten der Faservertei-
lung, Oberflächespannung und viskoses Fließverhalten des Harzes zu einer
unregelmäßigen Polyurethanverteilung führen. In Abbildung 6.2 wird die
Zentrifugenvorrichtung gezeigt. Sie besteht aus einer Platte, die von einem
Motor in Rotation gesetzt wird, und aus mehreren Einbettungsgehäusen, in
denen 8 Bündel eingegossen werden.
Das Einbettungsgehäuse wird in Abbildung 6.3 dargestellt. Es besteht aus
einer mittigen Kammer, zwei konzentrischen ringförmigen Kammern und ei-
ner Leitung, die das Harz von einem Reservoir zum Bündel führt. In der
mittigen, zylindrischen Kammer wird das Bündel positioniert und dadurch
zentriert. Durch eine Öffnung kommuniziert die mittige Kammer mit der an-
grenzenden ringförmigen Verteilungskammer. Demzufolge weist das flüssige
Harz in jeder Phase der Einbettung in beiden Kammern dasselbe Niveau
auf. Das Polyurethan wird während des Zentrifugierens durch die Leitung
in die Verteilungskammer geschleudert. Aus der Verteilungskammer gelangt
das Polyurethan in die mittige Kammer und somit in die Zwischenräume
zwischen den Fasern. Die Außenkammer dient als Sicherheitsreservoir für
das Polyurethan, das in Überschuss in das Gehäuse fließt. Wenn das Poly-
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(a) (b)
Abbildung 6.3.: (a) Das Einbettungsgehäuse ist in vier Bereichen unterteilt. Durch
die Leitung A strömt das Polyurethan-Harz aus dem Aussenreser-
voir in den Verteilungsring C. Das Bündel befindet sich in dem
mittleren zylindrischen Bereich B, der mit dem Verteilungsring C
durch eine Öffnung kommuniziert. In den Sicherheitsring D fließt
das überschüssige Polyurethan. (b) Öffnung zwischen dem mittle-
ren Bereich B und dem Verteilungsring C.
urethan das festgelegte Niveau erreicht hat, strömt es aus der Verteilungs-
kammer über die Wand in die Sicherheitskammer und steigt nicht weiter in
dem Bündel. In Abbildung 6.4 wird der Einbau des Bündels in dem Einbet-
tungsgehäuse gezeigt. Das Reservoir, in dem das Harz vor der Einbettung
enthalten ist, befindet sich in einer kleineren radialen Entfernung zur Achse
der Zentrifuge als das Einbettungsgehäuse. Auf diese Weise wird das Polyu-
rethan durch das Zentrifugieren nach außen geschleudert und verlässt dabei
das Reservoir.
Eine genaue Dosierung des Polyurethans ist schwierig zu erzielen, weil
Reste von Polyurethan an den Oberflächen haften bleiben. Wegen der klei-
nen Ausmaße der Bündel würde allerdings eine kleine Änderung der Polyu-
rethanmenge die Einbettungstiefe deutlich beeinflussen. Aus diesem Grund
ist das Gehäuse mit der Sicherheitskammer vorgesehen. Dieser Aufbau unter-
scheidet sich wesentlich von der Herstellung der traditionellen Oxygenatoren,
die größere Ausmaße aufweisen und mit definierten Harzmengen eingebettet
werden. Bei dem Zentrifugieren der kleinen Faserbündel wird das Reservoir
überschüssig gefüllt, wodurch die anvisierte Einbettungstiefe mit Sicherheit
gewährleistet wird. Das Polyurethan wird vor und während der Einbettung
auf einer Temperatur von ca. 50◦ aufgeheizt. Zunächst nimmt die Polyu-
rethansviskosität auf Grund der erhöhten Temperatur ab. Das Polyurethan
wird dabei flüssiger und verteilt sich homogen um die Fasern. Nach einigen
Minuten beschleunigt die Temperatur das Aushärten des Polyurethans und
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Abbildung 6.4.: Positionierung eines Bündels auf der Zentrifugevorrichtung.
verringert die Einbettungszeit auf ca. 50 min. Nach der Einbettung werden
die Bündel aus dem Gehäuse entformt. Das Silkon, aus dem das Einbettungs-
gehäuse und das Reservoir bestehen, begünstigt diese Operation wegen der
niedrigen Haftung mit dem Polyurethan. Der Abschnitt beider Bündelenden
ist der letzte Schritt zur Herstellung eines gasaustauschfähigen Bündels. Mit
einer scharfen Klinge wird das gehärtete Polyurethan geschnitten, so dass die
Fasern ihre Öffnung zeigen und von dem Gas durchströmt werden können
(siehe Abbildung 6.5).
6.2. Analytische Modellierung der Faserkonfiguration
Die Konfiguration der Faserbündel in dem verdrehten Zustand wird in die-
sem Abschnitt durch ein mathematisches Modell analysiert. Dabei wird der
Zusammenhang zwischen der Verdrehung und verschiedenen geometrischen
Größen untersucht. Das Modell soll schließlich Informationen über den Ein-
fluss der Verdrehung auf Strömungsverhältnisse und Druckverluste liefern.
Die Faserbündel bestehen aus einigen hunderten Fasern und weisen eine
komplexe Struktur auf. Die Fasern sind flexibel und geraten in ihrer Bahn
in Kontakt mit benachbarten Fasern. Einige Fasern befinden sich in dem
Innenraum des Faserbündels, andere auf der Aussenfläche. Die Form, die in
dieser Faserkonstellation jede einzelne Faser annimmt, lässt sich schwer be-
stimmen. Es ist daher nicht das Ziel des vorgestellten Modells, das Verhalten
jeder einzelnen Faser zu definieren. Das Faserbündel wird im Gegenteil als
einfacher, geometrisch definierter Körper dargestellt, dessen Verhalten durch
wenige hauptsächliche Parameter charakterisiert wird. Um dies zu erzielen,
werden Vereinfachungen und Annahmen getroffen. Auch empirische Werte,
die aus der Beobachtung der hergestellten Faserbündel herangezogen wer-
den, werden bei der Festlegung des mathematischen Modelles verwendet. Im
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(a) (b)
Abbildung 6.5.: Schnitt des Faserbündels nach der Aushärtung der Polyurethan-
einbettung. Die Fasern zeigen ihre Öffnung wieder.
.
Folgenden wird ein Konzept für die Modellierung der Faserkonfiguration vor-
gestellt. Die Vorgehensweise kann in folgenden Schritten aufgeteilt werden:
• Das Bündel wird geometrisch definiert und die Porosität berechnet.
• Die Verdrehung des Faserbündels wird durch einen hypothetischenFa-
serverlauf modelliert. Ein Zusammenhang zwischen Verdrehung, Poro-
sität und Außendurchmesser des Bündels wird dabei definiert.
• Der Widerstand zur Blutströmung wird bei verschiedenen Durchfluss-
raten mit Hilfe empirischer Formeln in Abhängigkeit der Faserporosität
berechnet.
• Der Einfluss der Strömung auf die Geometrie des Bündels wird in Be-
tracht gezogen. Weil das Bündel aus flexiblen Fasern besteht, wird die
Verformung des Bündels unter dem Einfluss der Blutströmung berück-
sichtigt.
Das vorgestellte Modell betrifft die Durchströmung eines einzelnen Fa-
serbündels. Das modellierte Faserbündel wird dabei mit einem uniformen
Strömungsprofil angeströmt. Der Oxygenator besteht jedoch aus mehreren
Faserbündeln, die nacheinander aufgereiht sind. Jedes Faserbündel beein-
flusst im realen Fall die Strömung zum folgenden Bündel. Insbesondere kann
die verdrehte Faserkonfiguration einen Drall erzeugen, der zu einer Erhö-
hung der Blutgeschwindigkeit im Bereich des benachbarten Bündels führt.
In dem Modell werden der Einfachkeit halber die beim Drall entstehenden
Umfangskomponente der Blutgeschwindigkeit jedoch vernachlässigt.
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6.2.1. Annahmen und Randbedingungen
Das Faserbündel in der verdrehten Konfiguration wird geometrisch als ei-
ne dünne Scheibe pörosen Materials dargestellt. In Abbildung 6.6 werden
die Bündeldimensionen gezeigt. Der Innendurchmesser dB entspricht dem
Bündeldurchmesser bei der Einbettung und daher in der gestreckten Kon-
figuration. Bei der Komprimierung breiten sich die Fasern nach außen bis
zum Durchmesser DB aus. Die Dicke der Scheibe, durch die das Bündel
schematisiert wird, wird als s bezeichnet. Der Bereich innerhalb des Innen-
durchmessers dB wird bei dem Modell ausgelassen. Auch im realen Fall wird
dieser Bereich von dem Blut nicht angeströmt.
Abbildung 6.6.: Bündeldimensionen in der verdrehten Konfiguration.
Die Bündeldicke s wird als konstant über die ganze Fläche angenommen.
Sie hängt von der Größe der Komprimierung ab, durch die beide Bünde-
lenden näher zueinander gebracht werden. Die Verdrehung des Bündels, die
bei einer definierten Komprimierung erfolgt, beeinflusst in dem Modell den
Wert von s nicht. Eine erhebliche Verdrehung würde jedoch in dem realen
Fall zu einer Erhöhung der Faserdichte und, auf Grund der zwischen den
Fasern auftretenden Kontaktkräfte, von der Bündeldicke s führen. In dem
Modell wird allerdings ein beschränkter Verdrehungsbereich berücksichtigt,
in dem die obere Annahme beinahe respektiert ist. Es gilt für das Modell:
s = konst (6.1)
Das Bündel in der ausgebreiteten Konfiguration besetzt ein Volumen VB ,
das sich wie folgt berechnen lässt:
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VB =
pi
4
(D2B − d2B) s (6.2)
Die Fasern besetzen nur einen Anteil des Volumens VB . Die Porosität
 stellt den Leeranteil in dem gesamten Volumen VB dar. Die Faserdichte
resultiert aus der Porosität und hat den Wert von (1− ).
Wenn VF das von den Fasern besetzte Volumen darstellt, gelten die Glei-
chungen:
 =
VB − VF
VB
und (1− ) = VF
VB
(6.3)
Das Faservolumen VF ergibt sich aus der Faseranzahl n, der Faserlänge lF
und dem Außendurchmesser der Fasern dF :
VF = n
pi
4
d2F lF (6.4)
Als Vereinfachung entspricht die Größe lF der gesamten Faserlänge. Der
verhältnismäßig kleine Faseranteil, der sich im Bereich innerhalb des Innen-
durchmessers dB befindet, ist für jede Faser unterschiedlich und lässt sich
nur schwer berechnen.
Porosität () und Faserdichte (1− ) können aus Gleichungen 6.2 und 6.4
berechnet werden:
 = 1− VF
VB
= 1− n d
2
F lF
s
1
(D2B − d2B)
(6.5)
und:
(1− ) = VF
VB
=
n d2F lF
s
1
(D2B − d2B)
(6.6)
Wenn n, dF , lF und dF als Konstruktionsparameter festgelegt sind, ergibt
sich die Porosität aus dem Außendurchmesser des Faserbündels. Im vorlie-
genden Modell wird die Faserstruktur als homogen und daher die Porosität
über das ganze Bündel als konstant angenommen. Diese Annahme und die
der konstanten Dicke s vereinfachen die mathematische Abschätzung der
Strömungsverhältnisse und des Druckverlustes. Wie die experimentelle Un-
tersuchungen später zeigen, sind diese Vereinfachungen akzeptabel. Durch
die Verdrehung füllen die Fasern durchaus den gesamten Raum gleichmäig
innerhalb des Durchmessers DB. Weil die Fasern von einer hohen Flexibili-
tät gekennzeichnet sind, neigen sie dazu, den zur Verfügung stehenden Raum
ausnutzen. In dieser Hinsicht ist die Hypothese einer homogenen Faseranord-
nung mit konstanter Porosität nachvollziehbar. Unter der Voraussetztung ei-
ner konstanten Porosität wird im nächsten Abschnitt die Faserkonfiguration
modelliert und der Zusammenhang zwischen der Verdrehung und weiteren
geometrischen und hydrodynamischen Bündeleigenschaften berechnet.
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Abbildung 6.7.: Aufteilung des Bündels in Sektoren für die Berechnung des Faser-
winkels.
6.2.2. Faseranordnung in der verdrehten Konfiguration
Wie oben beschrieben, wird in diesem mathematischen Modell die Porosi-
tät als konstant über den gesamten Bündeldurchmesser angenommen. Bei
einer konstanten Bündeldichte ist das nur durch eine Bündelverdrehung um
die Längsachse möglich. Im nächsten Abschnitt wird die Kurve der Faser be-
stimmt, die diese Voraussetzung erfüllt. Daraus lässt sich ein Zusammenhang
zwischen Bündelverdrehung, -porosität und -durchmesser berechnen.
Berechnung der Faserkurve
Es wird eine homogene Faserverteilung und eine konstante Dicke s des Bün-
dels angenommen. Damit die Porosität über das ganze Bündel konstant
bleibt, weisen die Fasern einen variablen Winkel auf, der bei zunehmendem
Radius wächst.
Für die Berechnung der Faserverdrehung wird das Bündel in mehreren infi-
nitesimal dünnen ringförmigen Sektoren geteilt, wie in Abbildung 6.7 gezeigt
wird. Das Volumen jedes Sektors ist:
δVB = 2 pi r δr s (6.7)
Das von den Fasern besetzte Volumen δVF lässt sich aus der Anzahl der
Fasern n, aus dem Faserdurchmesser dF und aus der inkrementalen Faser-
länge δlF berechnen. Dabei soll berücksichtigt werden, dass jede Faser durch
den ringförmigen Sektor vorne und an der Rückseite verläuft. Es gilt:
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δVF = 2 n
pi
4
d2F δlF (6.8)
Auf Grund der Symmetrie hat der Faserwinkel an den beiden Bündelseiten
den selben Betrag. Die Länge δl ist abhängig von dem Winkel der Faser α(r)
und ergibt sich aus der Formel:
δlF =
δr
cosα(r)
= δr
q
1 + tan2 α(r) (6.9)
Es resultiert das Faservolumen:
δVF = 2 n
pi
4
d2F δr
q
1 + tan2 α(r) (6.10)
Die Faserdichte ist im Sektor mit mit Breite δr :
(1− ) = δVF
δVB
=
2 n pi
4
d2F δr
p
1 + tan2 α(r)
2 pi r δr s
(6.11)
und daher:
(1− ) = n d
2
F
4 s
p
1 + tan2 α(r)
r
(6.12)
Unter der Bedingung einer konstanten Faserdichte ergibt sich der Faserwinkel
als Funktion des Radius:
tanα(r) =
s
16 s2 (1− )2
n2 d4F
r2 − 1 (6.13)
Der Radius, bei dem die Fasern senkrecht zu der Bündelachse verlaufen,
lässt sich wie folgt berechnen:
tanα = α = 0 für r = r0 =
n d2F
4 s (1− ) (6.14)
Unter einem Wert r0 kann Gleichung 6.13 das Verhalten der Fasern nicht
darstellen. Im Bereich mit r < r0 ist entweder die Bedingung der konstan-
ten Porosität nicht zulässig, wobei die Faserdichte bei abnehmendem Radius
steigt, oder die Anzahl der Fasern abnehmend. Das letztere geschieht tat-
sächlich, wenn der Radius r0 sich im Innenbereich der Einbettung befindet
(r0 < dF/2). Führt man den Ausdruck
a =
16 s2 (1− )2
n2 d4F
(6.15)
ein, wird Gleichung 6.13 zu:
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Abbildung 6.8.: Faserverlauf bei der Verdrehung. α(r) stellt den Faserwinkel zur
radialen Richtung dar, ϑ(r) den Winkel, den eine Faser durch die
Verdrehung bei progressivem Radius bildet.
tanα(r) =
p
a r2 − 1 (6.16)
Die Kurve der Fasern kann in einem Polarkoordinatensystem als Funktion
des Winkels ϑ(r) und des Radius r berechnet werden (Abbildung 6.8). Der
Wert von ϑ(r) entspricht der partiellen Verdrehung einer Faser um die Bün-
delachse und hängt von dem Radius r ab. Mit Bezug auf Abbildung 6.7 gilt
es:
δϑ =
δu
r
mit δu = tanα · δr (6.17)
Der Wert von δu entspricht der Strecke in der Umfangsrichtung, projektiert
auf das Bündelebene, die eine Faser innerhalb des Sektors mit Breite δr
zurücklegt. Aus Gleichungen 6.16 und 6.17 resultiert:
ϑ(r) =
Z √
a r2 − 1
r
δr =
Z r
a− 1
r2
δr + C (6.18)
Die Lösung des Integrals wird in Anhang A beschrieben. Es resultiert die
folgende Funktion:
ϑ(r) =
p
a r2 − 1 + arcsin 1√
a r2
− pi
2
(6.19)
Letzte Gleichung ermöglicht ermöglicht die Berechnung der Bündelver-
drehung unter der Vorausetzung einer homogenen Faserporosität, wie im
nächsten Abschnitt erläutert wird. Allerdings bietet diese Modellierung der
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Faserkurve keine Aussage über das Faserverhalten im Außenbereich des Bün-
dels. Gleichung 6.16 zeigt, dass im mathematischen Modell der Faserwinkel
bei zunehmendem Radius nach demWert von 90◦ strebt. Im realen Fall, wird
dieser Wert jedoch erreicht, wenn die Faser sich auf dem Außendurchmesser
des Bündels befindet. Das Faserverhalten im Außenbereich des Bündels ist
daher durch dieses Modell nicht representiert.
Verdrehung des Bündels
Aus Gleichung 6.19 und aus dem Aussendurchmesser des Bündels DB lässt
sich die gesamte Bündelverdrehung berechnen, d.h. die relative axiale Verdre-
hung zwischen den beiden Bündelenden. Jede Faser legt in ihrer Bahn vom
Innendurchmesser dB zum Aussendurchmesser DB den folgenden gesamten
Winkel zurück:
ϑ(DB/2) =
r
a
4
D2B − 1 + arcsin
1q
a
4
D2B
− pi
2
(6.20)
Weil die Fasern denselben Verlauf an der zweiten Bündelseite aufweisen,
kann der Winkel der Bündelverdrehung wie folgt ausgedrückt werden:
ϑ¯ = 2
r
a
4
D2B − 1 + 2 arcsin
1q
a
4
D2B
− pi (6.21)
Gleichung 6.21 liefert einen Zusammenhang zwischen der Bündelverdre-
hung (ϑ¯) und dem Aussendurchmesser des Bündels DB als Funktion von
a = a(n, dF , s, ). Aus Gleichung 6.15 ergibt sich:
ϑ¯ = 2
s
4 s2 (1− )2
n2 d4F
D2B − 1 + 2 arcsin
1r
4 s2 (1−)2
n2 d4
F
D2B
− pi (6.22)
Verhältnis zwischen der Verdrehung und dem Bündeldurchmesser
In Gleichung 6.29 sind n und dF konstruktive, für ein Bündel charakteristi-
sche Parameter, die daher bei unterschiedlichen Verdrehungsraten konstant
bleiben. Es wurde außerdem vorausgesetzt, dass die Bündeldicke s von der
Verdrehung unabhängig ist (Gleichung 6.1). Der Bündelaußendurchmesser
DB und die Faserporosität  sind dagegen Variablen, die von der Bündel-
verdrehung ϑ¯ abhängen. Beide Parameter weisen ein weiteres geometrisches
Verhältnis auf, das in Gleichung 6.6 beschrieben wird. Das resultierende Sys-
tem von zwei Gleichungen mit drei Variablen ermöglicht, den Zusammenhang
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Abbildung 6.9.: Verhältnis zwischen dem Außendurchmesser und der Verdrehung
des Bündels. Vergleich zwischen den empirischen und den berech-
neten Werten.
zwischen der Verdrehung und dem Durchmesser und den zwischen der Ver-
drehung und der Porosität unabhängig voneinander zu betrachten. Nach
Gleichung 6.6 gilt:
(1− ) = n d
2
F lF
s
1
(D2B − d2B)
(6.23)
Durch das Ersetzten von (1− ) in die Gleichung 6.21 ergibt sich:
ϑ¯ = 2
s
4 l2F
D2B
(D2B − d2B)2
− 1 + 2 arcsin 1r
(4 l2F
D2
B
(D2
B
−d2
B
)2
)
− pi (6.24)
Aus der letzten Gleichung geht hervor, dass bei einer definierten Bündel-
verdrehung die einzigen Konstruktionsparameter lF und dB einen Einfluss
auf den Bündeldurchmesser haben. Der Verlauf jeder Faser ist in der Tat von
der Anwesenheit und daher von der Anzahl anderer Fasern unabhängig. In
Abbildung 6.9 wird der berechnete Zusammenhang zwischen der Verdrehung
und dem Durchmesser dargestellt. Die Faserlänge und der der Innendurch-
messer des Bündels dB betragen dabei jeweils 35 mm und 8 mm.
Zusätzlich werden experimentelle Werte angezeigt, welche eine hervorra-
gende Übereinstimmung mit den theoretischen Werten zeigen. Im Versuch
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(a) (b)
(c) (d)
Abbildung 6.10.: Verhältnis zwischen dem Außendurchmesser und der Verdrehung
bei vier verschiedenen Verdrehungsraten.
wird ein Faserbündel mit einer Faserlänge von 35 mm und einem Innen-
durchmesser von 8 mm so verdreht, dass der Außendurchmesser einen Wert
von jeweils 40, 35, 30 und 25 mm annimmt (siehe Abbildung 6.10). Die Ver-
drehung wird bei jedem Durchmesser gemessen. Sie beträgt einen Wert von
annähernd 50◦, 100◦, 140◦ und 180◦. Die Faseranzahl und -durchmesser, wel-
che die theoretische Kurve nicht beeinflussen, betragen bei dem getesteten
Faserbündel jeweils 575 und 0,22 mm.
Verhältnis zwischen der Verdrehung und der Bündelporosität
Von besonderem Interesse ist der Zusammenhang zwischen der Bündelver-
drehung ϑ¯ und der Faserdichte (1 − ). Der Bündelaußendurchmesser DB
ergibt sich nach Gleichung 6.6 aus den Konstruktionsparametern und aus
der Bündelporosität:
D2B =
n d2F lF
s (1− ) + d
2
B (6.25)
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Dies angesetzt in Gleichung 6.21 ergibt:
ϑ¯ = 2
s
4 s (1− ) lF
n d2F
+
4 s2 (1− )2 d2B
n2 d4F
− 1 +
2 arcsin
1r
4 s (1−) lF
n d2
F
+
4 s2 (1−)2 d2
B
n2 d4
F
− pi (6.26)
Mit
c′ =
4 s lF
n d2F
(6.27)
und
c′′ =
4 s2 d2B
n2 d4F
(6.28)
resultiert:
ϑ¯ = 2
q
c′ (1− ) + c′′ (1− )2 − 1 +
2 arcsin
1p
c′ (1− ) + c′′ (1− )2 − pi (6.29)
Letzte Gleichung liefert den Zusammenhang zwischen der Bündelverdre-
hung (ϑ¯) und der Faserdichte (1− ) bei den festgelegten Konstruktionspa-
rametern n, dF , lF und dB . Die Dicke des Bündels s in den Konstanten C′
und C′′ ist, in Einklang mit der Annahme von Gleichung 6.1, konstant.
Die Verdrehung des Bündels beeinflusst die Porosität. Höhere Verdre-
hungsraten erhöhen die Faserdichte und verringern daher die Porosität, wie
es in Abbildung 6.10 zu sehen ist. Anders als der Bündeldurchmesser ist die
Porosität von der Faseranzahl und von dem Faserdurchmesser abhängig. Ab-
bildung 6.11 zeigt den Einfluss der Verdrehung auf die Faserdichte. Für die
Berechnung betragen die Faserlänge und der Innendurchmeser des Bündels
wie im letzten Abschnitt jeweils 35 mm und 8 mm, die Faseranzahl 575 und
der Faserdurchmesser 0,22 mm. Wie am Ende dieses Kapitels gezeigt wird,
bieten Bündel mit diesen Parametern in experimentellen Versuchen einen
sehr hohen O2-Austausch.
Die Faserdichte hat einen wichtigen Einfluss auf die Strömungsverhältnisse
und den Gasaustausch im Faserbereich. Aus diesem Grund spielt die Ver-
drehung eine wichtige Rolle bei der Dimensionierung der Module und des
gesamten Systems. Im Folgenden werden auf der Basis dieses mathemati-
schen Modells die Strömungsverhältnisse im Bereich der Fasern analysiert.
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Abbildung 6.11.: Berechnung des Verhältnisses zwischen der Faserdichte und der
Bündelverdrehung.
6.2.3. Berechnung des Strömungswiderstands
Das Blut erfährt bei der Strömung um die Fasern einen Druckabfall zwischen
dem Bündelein- und -auslass. Die Faserdichte beeinflusst die Dimensionen
der Durchflusspassagen zwischen den Fasern und folglich den Strömungs-
widerstand. Die Literatur bietet verschiedene Formeln zur Berechnung des
Druckabfalls bei der Anströmung einer Gitterstruktur. Sie finden eine übliche
Anwendung bei der Auslegung von Wärmetauschern, die aus festen, parallel
zueinander angeordneten Rohren bestehen. Das untersuchte Faserbündel be-
steht allerdings aus flexiblen, spiralförmig angeordneten Fasern, was die theo-
retische Berechnung der Druckverluste erheblich erschwert. In den folgenden
Rechnungen werden weder die potentielle Verformung des durchströmten
Bündels noch der komplexe Faserverlauf berücksichtigt. Die Faseranordnung
wird in Übereinstimmung mit dem vorgestellten geometrischen Modell als
homogen betrachtet, wobei die Porosität  als durchschnittliche Kenngröße
für die Faserstruktur verwendet wird. Im folgenden werden die empirischen
Formeln der Daten Bank ESDU verwendet [1]. Die Komponente des Druck-
gradienten in der Strömungsrichtung z ist Funktion der kinetischen Energie
des Blutes. Es gilt:
d p
d z
= −c
1
2
ρB u
2
B
dF
(6.30)
Dabei ist d p/d z der Druckgradient in Strömungsrichtung, ρB die Blut-
dichte und dF der Außendurchmesser der Fasern. Der Term uB stellt die
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Abbildung 6.12.: Vereinfachte Anordnung der Fasern bei der Berechnung des
Durchflusswiderstandes.
mittlere Geschwindigkeit des Blutes dar, die sich vor dem Faserbündel er-
gibt. Die Geschwindigkeit in den Zwischenräumen des Faserbündels ist auf
Grund der reduzierten Durchflussfläche höher als die Einlassgeschwindigkeit
uB . Die Konstante c hängt von geometrischen Eigenschaften und hydrauli-
schen Größen ab und wird aus der folgenden empirischen Formel hergeleitet:
c = Y
dv
dF
1
(X − 1)3 (6.31)
Weitere Parameter wie die Faserrauheit und der Winkel der Anströmung
tragen zum Wert von c als Korrektionsfaktoren bei. Sie werden hier nicht
berücksichtigt.
In Gleichung 6.31 definiert der Parameter X das Verhältnis zwischen dem
Faserabstand und dem Faserdurchmesser. Es wird in diesem Modell eine
dreieckige Faseranordnung angenommen (siehe Abbildung 6.12). Es gilt:
X =
ξ
dF
(6.32)
Die Größe dv in Gleichung 6.31 wird als volumetrischer Durchmesser be-
zeichnet und beinhaltet Informationen über die geometrische Gitterstruktur
und hydrodynamische Parameter. Für die dreieckige Faseranordnung, die
hier angenommen wird, gilt:
dv
dF
=
2
√
3X2
pi
− Re
Re+ 10
(6.33)
Die Reynold’s Zahl Re bezeichnet das Verhältnis zwischen Trägheit- und
viskosen Kräften und ist für das Blut:
Re =
ρB uB dF
µB
(6.34)
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Abbildung 6.13.: Berechnung der Faserdichte bei einer dreieckigen Faseranordnung
Dabei sind ρB und µB jeweils die Blutdichte und -viskosität, uB die mitt-
lere Blutgeschwindigkeit und dF der hydraulische Durchmesser, der hier dem
Faserdurchmesser entspricht. Der Term Y in Gleichung 6.31 ist Funktion der
Reynolds-Zahl und resultiert aus folgender empirischer Gleichung:
Y =

3.61
Re0,7
(1 +
5
Re0,8
)2 + 0.0625(1− Re
Re+ 104
)2 + 0, 01
0.5
(6.35)
Mit Bezug auf Gleichung 6.30 ergibt sich der Druckabfall bei der Blutströ-
mung durch ein Gitter homogen angeordnetr Fasern aus der Strömungslänge
(∆z), der geometrischen Gitterstruktur (dF , X), den physikalischen Blutei-
genschaften (ρB , µB) und der Blutgeschwindigkeit (uB). Für die Untersu-
chung des Einflusses der Bündelkonfiguration auf die Strömungsverhältnisse
ist es jedoch sinnvoll, den Druckabfall als Funktion der Faserdichte (1 − ε)
auszudrücken. Weil die dreieckige Anordnung periodisch ist, kann die Fa-
serstruktur in Sektoren unterteilt werden (siehe Abbildung 6.13). Die Faser-
dichte (1 − ) in jedem Sektor resultiert aus der gesamten Sektorfläche AG
und aus der von den Fasern besetzten Fläche AF . Nach Abbildung 6.13 er-
gibt sich AF aus der Summe drei Fläche, die jeweils 16 des Faserquerschnitts
entsprechen:
AF = 3
1
6
pi
4
d2F =
pi
8
d2F (6.36)
Es resultiert:
(1− ) = AF
AG
=
pi
8
d2F√
3
4
ξ2
=
pi
2
√
3
d2F
ξ2
(6.37)
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Mit Hilfe Gleichung 6.32 kann jetzt X als Funktion der Porosität ausge-
drückt werden:
X =
ξ
dF
=
s
pi
2
√
3
1
(1− ) (6.38)
Die Koeffizienten zur Berechnung des Druckabfalls können durch Glei-
chung 6.38 als Funktion von (1−ε) ausgedrückt werden. Aus Gleichung 6.33
wird:
dv
dF
=
2
√
3X2
pi
− Re
Re+ 10
= (
1
(1− ) −
Re
Re+ 10
) (6.39)
Aus dem letzten Term von Gleichung 6.31 resultiert:
1
(X − 1)3 =
1
(
q
pi
2
√
3
1
(1−) − 1)3
(6.40)
Aus Gleichung 6.30 ergibt sich ein Zusammenhang zwischen dem Druckabfall
und der Faserdichte:
d p
d z
= −Y (Re) ( 1
(1− ) −
Re
Re+ 10
)
1
(
q
pi
2
√
3
1
(1−) − 1)3
1
2
ρB u
2
B
dF
(6.41)
Weil das Bündel als homogen entlang der Strömungsrichtung z betrachtet
wird, ist der gesamte Druckabfall eine lineare Funktion der Bündeldicke:
∆p = −Y (Re) ( 1
(1− ) −
Re
Re+ 10
)
1
(
q
pi
2
√
3
1
(1−) − 1)3
1
2
ρ u2B
dF
s (6.42)
Bei einem Faserbündel mit festgelegten konstruktiven Eigenschaften ist
der Druckabfall eine Funktion der Faserdichte und der Blutgeschwindigkeit.
Die Blutgeschwindigkeit ergibt sich aus der Gleichung:
uB =
Q˙B
AB
=
Q˙B
pi
4
(D2B − d2B)
(6.43)
Dabei ist Q˙B der Blutvolumenstrom, AB die durchströmte Bündelfläche
und DB und dB der Aussen- und Innendurchmesser des durchströmten Bün-
dels. Die Verdrehung des Bündels führt gleichzeitig zu einer Erhöhung der
Faserdichte (siehe Abbildung 6.11) und zu einer Reduktion des Durchmes-
sers (siehe Abbildung 6.9). Beide Faktoren verursachen laut Gleichung 6.42
und Gleichung 6.43 eine Erhöhung des Druckabfalls. In Abbildung 6.14 wird
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Abbildung 6.14.: Theoretische Berechnung des Zusammenhanges zwischen der Fa-
serdichte und dem Druckabfall.
der Druckabfall als Funktion der Faserdichte bei verschiedenen Durchfluss-
raten gezeigt. Der Aussendurchmesser, der Innendurchmesser und die Dicke
des Bündels betragen dabei jeweils 35 mm, 8 mm und 2 mm. Bei höherer
Faserdichte steigt der Druckabfall mit zunehmender Steigung. Eine höhere
Faserdichte hat allerdings nach Gleichung 3.32 einen positiven Effekt auf den
Gasaustausch. Eine hohe Leistung ist daher mit einem höheren Strömungs-
widerstand verbunden.
Verformung des Bündels
Ein wichtiger Aspekt, der die Bündeldimensionierung hinsichtlich der Leis-
tung und des Druckabfalls erschwert, betrifft die Verformung des durchström-
ten Bündels, die in den letzten Berechnungen nicht berücksichtigt wurde.
Durch den Druckunterschied zwischen Bündeleinlass und -auslass entsteht
eine Kraft, die die Verbiegung des Bündels bewirkt (siehe Abbildung 6.15).
Bei der Bündelverformung kann das Blut um das Bündel herum strömen. Es
bildet sich ein so genannter shunt, der zu einer Abnahme des Druckabfalls
führt. Druck und elastische Kräfte tragen zur Aufrechterhaltung des Gleich-
gewichts des Bündels bei. Integriert man den Blutdruck über die gesamte
gebogene Bündeloberfläche, so ergibt sich sowohl eine axiale als auch eine
radiale Komponent der Kraft. Durch die elastische Struktur der Faser neigt
das Bündel zur Rückkehr in die ursprüngliche ausgebreitete Konfiguration.
Der Druckaufbau vor dem Bündel und daher die Bündelverformung hängen
von der Durchflussrate und von geometrischen Eigenschaften des Bündels ab.
Die Faserdichte beeinflusst den Druckabfall, während die Faserlänge einen
Effekt auf die strukturellen und elastischen Eigenschaften des Bündels hat.
Die Verformung des Bündels, das aus ca. 500 verdrehten Fasern besteht,
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(a) (b)
Abbildung 6.15.: (a) Das flexible Bündel wird von der Blutströmung gebogen. (b)
Bei größeren Bündeldimensionen wird es weitgehend vermieden,
dass das Blut an dem Bündel vorbeiströmt.
wird aufgrund der Komplexität nicht analytisch modelliert. Der Einfluss der
Bündelverbiegung auf die Blutströmung kann qualitativ beschrieben werden.
Das Blut trifft auf einen Strömungswiderstand so wohl in dem Bündel als
auch in dem shunt. Es gilt:
RB =
∆P
QB
und RS =
∆P
QS
(6.44)
Die Indices B und S beziehen sich auf den Blutfluss durch das Bündel
bzw. in dem shunt. Der Blutanteil, der das Bündel umfließt, ergibt sich aus
dem Verhältnis zwischen beiden Widerstandswerten. Wenn Q(gesamt) den
gesamten Blutdurchfluss darstellt, gilt:
QS = Q(gesamt)
RB
RB +RS
mit RS = RS(∆P,D, ..) (6.45)
Von besonderer Bedeutung ist der Einfluss der Faserdichte (1− ) und des
Bündeldurchmessers DB auf QB,S . Einer Erhöhung der Faserdichte folgt ei-
ne Erhöhung des Druckabfalles durch das Bündel. Die Verformung des Bün-
dels und der Durchfluss um das Bündel werden dabei begünstigt. Durch
eine Einspannung des Bündels in ein kleineres Gehäuse kann allerdings das
Vorbeiströmen um das Bündel verhindert bzw. reduziert werden, wie in Ab-
bildung 6.15 gezeigt wird. Die gebogene Struktur des Bündels erzeugt dabei
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ein rückschnellendes Moment, welches dem Blutdruck auf dem Bündel ent-
gegenwirkt.
Der Nachteil eines shunt kann in Bezug auf Gleichung 3.32 erklärt wer-
den. Die Abnahme der Durchflussrate durch das Faserbündel ist mit klei-
neren Blutgeschwindigkeiten und mit der resultierenden Abnahme des Gas-
austauschs verbunden. Trotzdem weist die Verformbarkeit des Bündels eine
positive Seite auf. Die Umströmung verhindert in der Tat das Entstehen
eines extremen Druckes oder eines Blutrückstaus. Außerdem wird die Kon-
taktstelle zwischen dem Bündel und dem Gehäuse gespült und die Gefahr
einer Thrombenbildung reduziert.
6.3. In Vitro Untersuchung der Faserbündel
Die hergestellten Bündel werden in vitro untersucht. Dabei werden die kon-
struktiven Parameter variiert und der Einfluss auf den Gasaustausch und
Druckabfall evaluiert. Obwohl das vorgestellte System aus mehreren Bün-
deln besteht, wird jeweils ein einzelnes Bündel untersucht. Dadurch wird die
Anzahl der verwendeten Labormuster beschränkt, deren Herstellung aufwen-
dig ist und einen erheblichen Zeitaufwand in Anspruch nimmt. Diese Art
der Untersuchung birgt jedoch einen besonderen Nachteil in sich. Der Effekt
der im realen Fall vorhandenen benachbarten Bündel auf die Strömungs-
verhältnisse wird nicht berücksichtigt. Im gesamten System würde aber je-
des Bündel eine turbulente und komplexe Strömung vor dem nachfolgenden
Bündel verursachen. Ein weiterer Unterschied zwischen der Einzel-Bündel-
Konfiguration und der seriellen Bündelanordnung besteht in dem Druckabfall
an der Gasseite. Weil ein einziges Bündel einen geringfügigen Widerstand zur
Gasströmung verursacht, werden die im Abschnitt 5.3 beschriebenen Effekte
des Gasdruckes auf den Gasaustausch nicht untersucht.
Obwohl die Untersuchung eines einzigen Bündels die Erprobung des ge-
samten Systems nicht ersetzen kann, liefern die Ergebnisse wichtige Informa-
tionen für die Bündelauslegung. Der O2-Austausch wird dabei als repräsen-
tativer Wert für die Leistung des Bündels genommen. Die Grenzschicht im
Blut stellt in der Tat für die O2-Diffusion einen größeren Widerstand als für
die CO2-Diffusion dar. Dieser Aspekt ist auf die niedrigere Löslichkeit von
O2 im Blut zurückzuführen (siehe Abschnitt 3). Der CO2-Austausch wird
eher von dem Gasdurchfluss und von der CO2-Konzentration an der Gassei-
te beschränkt (siehe Abschnitt 4.3.3). Bei einer Einzel-Bündel-Konfiguration
hält sich die CO2-Konzentration an der Gasseite jedoch auf einem niedrigen
Niveau.
6.3.1. Versuchsablauf
Das zu untersuchende Bündel wird in einem zylindrische Gehäuse mit einem
Innendurchmesser von 24 mm positioniert. Vorversuche zeigen die Notwen-
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Abbildung 6.16.: Positionierung des Bündels in dem Gehäuse.
digkeit, dass das Bündel einen größeren Aussendurchmesser als das Gehäuse
aufweist, wie im vorherigen Abschnitt gezeigt wird (siehe Abbildung 6.15).
Die Bildung eines shunt und das Vorbeiströmen des Blutes um das Bündel
werden dadurch reduziert. Das Bündel wird bei der Einführung in das klei-
nere Gehäuse von der Gehäusewand nach innen gedrückt und nimmt dabei
ein kegelförmiges Profil an (siehe Abbildung 6.16). Das Bündel ist mit jeweils
einer Leitung für die O2-Zufuhr und die Entfernung des O2-CO2-Gemisches
verbunden. Das Gehäuse ist in einem Kreislauf mit einer zentrifugalen Blut-
pumpe und einem Reservoir eingeschlossen. Vor und nach dem Bündel sind
im Gehäuse zwei Druckmessstellen angebracht. Der Blutvolumenstrom wird
durch einen Ultraschall-Sensor (Medronic, Texas) gemessen. Der Aufbau des
Prüfstands wird in Abbildung 6.17 dargestellt.
Bei der Versuchsdurchführung wird das Blut von der Blutpumpe durch
den Kreislauf gefördert. Während das Bündel vom Blut angeströmt wird,
werden die Fasern mit O2 versorgt. Der O2-Austausch zwischen den Fasern
und dem Blut führt zu einer zeitlichen Erhöhung der O2-Konzentration und
-partialdruck im Blut. Dies erhöht den O2-Sättigungsgrad im Hämoglobin
(siehe Gleichung 3.7). Weil sich die O2-Moleküle überwiegend in chemischer
Bindung mit dem Hämoglobin befinden, wird im folgenden der Anteil des
O2 vernachlässigt, der im Blutplasma in gelöstem Zustand enthalten ist.
Es wird außerdem angenommen, dass die O2-Konzentration uniform in der
gesamten Blutmenge zunimmt. Mit Hilfe von Gleichung 3.10, welche die
die O2-Konzentration als Funktion der Hämoglobinkonzentration und der
Sättigung darstellt, folgt die Austauschgleichung:
V˙O2 = 1, 34 CHb
d S(t)
d t
VB (6.46)
Dabei ist V˙O2 der zeitliche O2-Austausch, CHb die Hämoglobinkonzen-
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Abbildung 6.17.: Kreislauf für die Bündeluntersuchung. Er besteht aus folgenden
Komponenten: (A) Bündel, (B) Druckmessstellen, (C) Blutpum-
pe, (D) Reservoir, (E) Gasleitung.
tration im Blut, S(t) die zeitabhängige Sättigung, VB das Füllvolumen des
Systems und 1,34 (mlO2g
−1
Hb) die Bindungsfähigkeit von O2 mit dem Häm-
oglobin. Weil die diffusiven Prozesse im Blut auf Grund des hohen Diffusi-
onswiderstands gegenüber dem konvektiven Gastransport beschränkt sind,
verteilt sich der O2 allerdings nicht gleichzeitig in dem ganzen Kreislauf. In
der Strömungsrichtung nach dem Bündel ist die O2-Konzentration höher als
vor dem Bündel. In dem nach dem Bündel geschalteten Reservoir erfolgt al-
lerdings eine aktive Blutdurchmischung, so dass die Sauerstoffkonzentration
graduell zunimmt. Die Durchmischung ermöglicht außerdem die Verteilung
von O2 im gesamten Blut, was eine Voraussetzung für die exakte Berechnung
des O2-Austauschs darstellt.
Die Blutentnahme aus dem Kreislauf für die Messung des O2-Gehalts er-
folgt in diskreten Zeitabschnitten. Gleichung 6.46 wird dementsprechend wie
folgt modifiziert:
V˙O2 = 1, 34 CHb
∆S(t)
∆t
VB (6.47)
Der spezifische Gasaustausch bezieht sich auf die Faseroberfläche und kann
wie folgt ausgedrückt werden:
NO2 = 1, 34 CHb
∆S(t)
∆t
VB
1
AF
(6.48)
Die Untersuchung liefert eine Reihenfolge von Sättigungswerten S(t1),
S(t2), .., deren zeitlicher Aufstieg auf den O2-Austausch des Bündels zu-
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rückführt. In der Zeit zwischen zwei Messungen ändert sich allerdings der
O2-Austausch, der eine Abhängigkeit von dem Sättigungsgrad des Blutes
aufweist (siehe Kapitel 3). Es werden daher Mittelwerte des O2-Austauschs
in einem definierten Sättigungsbereich berechnet.
Unterschiede von der herkömmlichen Untersuchungsmethode
Die Leistungsfähigkeit der herkömmlichen Oxygenatoren wird durch die Mes-
sung des Gasgehalts jeweils am Oxygenatoreinlass und -auslass untersucht.
Zwei Kreisläufe sind dabei notwendig. In dem ersten Kreislauf werden durch
einen zusätzlichen Oxygenator die Butgasparameter auf einen venösen Wert
gebracht. Dafür wird der Oxygenator mit einer Mischung von O2, CO2 und
N2 versorgt. Sobald das Blut den venösen Gasgehalt aufweist, wird es in
den Hauptkreislauf gefördert, in dem sich der zu untersuchende Oxygenator
befindet und dadurch oxygeniert. Das Blut wird am Oxygenatoreinlass und
-auslass für die Gasanalyse entnommen.
Weil ein einziges Bündel auf Grund der beschränkten Faseroberfläche nur
einen beschränkten O2-Transfer aufbringt, wäre bei dieser Art der Unter-
suchung auch nur eine geringe Sättigungserhöhung zwischen Auslass und
Einlass zu messen. Die Ungenauigkeit der Messung wäre in der Größenord-
nung des zu messenden Sättigungsunterschiedes. Der hier verwendete Art
der Untersuchung bietet höhere Sätigungsunterschiede, was die Messung er-
leichtert. Zusätzlich kann damit die Austauschleistung des Bündels über den
gesamten Sättigungsbereich untersucht werden.
6.3.2. Der Widerstand zur Blutströmung
Der Widerstand zur Blutströmung wird bei vier Faserbündeln mit unter-
schiedlicher Porosität untersucht. Die Ergebnisse liefern das Verhältnis zwi-
schen dem Druckabfall und dem Durchfluss bei verschiedenen Durchfluss-
raten. Die untersuchten Labormuster weisen die gleiche Faserlänge auf und
unterscheiden sich lediglich durch die Faseranzahl und folglich durch die
Faserdichte in der verdrehten Konfiguration. Alle Bündel werden bei einer
Verdrehung von ca. 100◦ auf einen Außendurchmesser von 35 mm gebracht.
Bei diesem Durchmesser und der resultierenden Verformung im kleineren Ge-
häuse wird das Vorbeiströmen des Blutes außerhalb des Bündels reduziert.
Die Bündeleigenschaften werden in Tabelle 6.1 aufgelistet. Die Dicke der
ausgebreiteten Faserbündel beträgt bei vollständiger axialer Komprimierung
ca. 2 mm.
Bei der Untersuchung wird der Blutvolumenstrom bis auf einen Wert von
4 lmin−1 variiert und der Druckabfall am Bündelein- und -auslass gemessen.
Der Einfluss der Faserdichte auf den Druckabfall wird in Abbildung 6.18 ge-
zeigt. Die Erhöhung der Faserdichte und des Durchflusses rufen wie erwartet
eine Zunahme des Durckabfalls hervor.
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Tabelle 6.1.: Konstruktive Merkmale der untersuchten Bündel.
Alle Kurven zeigen die größte Steigung bei kleinen Durchflussraten. Ein
Vergleich der gemessenen Werte mit den analytisch berechneten Kurven des
Druckabfalls wird in Abbildung 6.19 dargestellt. Für die Berechnung der Kur-
ven wird Gleichung 6.42 verwendet. Dabei wird trotz der Bündelverformung
eine senkrechte Bündelanströmung über die gesamte Fläche angenommen.
Diese Annahme kann dadurch begründet werden, dass der Faserbereich einen
erheblich höheren Durchflusswiderstand als der umgebende Bereich aufweist.
Die senkrechte Anströmung des Bündels stellt daher wegen der Minimierung
der Energieverluste die bevorgugte Strömungsrichtung dar. Das hier vorge-
stellte Modell beschränkt sich lediglich auf diese qualitative Annahme und
sieht eine nähere Betrachtung diesen Aspekts nicht vor.
Das theoretische Modell repräsentiert in zufriedenstellendem Maße den
empirisch gemessenen Druckabfall und erweist sich daher als nützliches In-
strument für die mathematische Modellierung der Faserkonfiguration. Bei
kleineren Durchflussraten liegen die gemessenen Werte oberhalb der theore-
tischen Kurven. Bei einer Erhöhung der Durchflussrate fällt jedoch die Stei-
gung der experimentell bestimmten Kurve ab. In dem höchsten Durchfluss-
bereich liegen die experimentell bestimmten Kurven unter den theoretischen
Kurven. Dieser Kurvenverlauf ist deutlicher bei einer höheren Faserdichte,
was zu den folgenden Schlussfolgerungen veranlasst:
• Die reduzierte Steigung der experimentell bestimmten Kurven bei zu-
nehmender Durchflussrate ist auf die Verformung des Bündels zurück-
zuführen. Bei höheren Durchflussraten nimmt wegen des höheren Druck-
aufbaus die Bündelverformung und daher das Ausmaß des shunts um
das Bündel zu.
• Der oben besprochene Kurvenverlauf ist bei einer höheren Faserdich-
te wegen des höheren erzeugten Druckaufbaus ausgeprägter. Bereits
bei niedrigeren Durchflussraten ist die Steigung der experimentellen
Kurven gering.
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Abbildung 6.18.: Einfluss der Durchflussrate auf den Druckabfall bei 4 Bündeln
mit unterschiedlicher Faserdichte.
Das Bündelverhalten hinsichtlich des Druckabfalles ist von grossem Inter-
esse für die Auslegung des Oxygenators. Einerseits fordert der Widerstand
zur Blutströmung eine höhere Leistung der integrierten Blutpumpe, ande-
rerseits reduziert die Bündelverformung die Blutströmung durch das Bündel,
was sich auf den O2- und CO2-Austausch niederschlägt. Mit Bezug auf Glei-
chung 3.32 beeinflusst die Faserdichte den spezifischen Gasaustausch durch
zwei unterschiedliche Effekte.
• Die Erhöhung der Faserdichte steigert durch die Reduzierung der Grenz-
schichtund die schnelle Blutgeschwindigkeit in den kleinen Spalten zwi-
schen den Fasern den spezifischen Gasaustausch.
• Die Erhöhung der Faserdichte verursacht die Bildung eines shunt und
daher die Abnahme der Durchflussrate durch das Bündel. Demzufolge
nimmt der spezifische Gasaustausch ab.
Der überwiegende beider Effekte bestimmt die Zu- bzw. Abnahme des
spezifischen Gasaustausches bei Zunahme der Faserdichte. Weil die Faser-
dichte mit einer Zunahme der Faseranzahl einhergeht, trägt zusätzlich die
erhöhte Faseroberfläche zum gesamten Gasaustausch bei. Die im nächsten
Abschnitt vorgestellte Untersuchung des O2-Austauschs weist auf einen op-
timalen Wert der Faserdichte auf, bei dem der gesamte O2-Austausch am
höchsten ist.
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(a) (b)
(c) (d)
Abbildung 6.19.: Vergleich der empirischen Werten des Druckabfalles mit dem ma-
thematischen Modell.
6.3.3. Der Sauerstoffaustausch
Der Verlauf der O2-Austauschuntersuchung wird im Abschnitt 6.3.1 geschil-
dert. Ein Vergleich zwischen 8 unterschiedlichen Bündeln wird hier beschrie-
ben. Der Zusammenhang zwischen dem Gasaustausch und dem Druckabfall
wird dabei analysiert. Diesbezüglich ist von Interesse, ob die Bündelver-
formung eine Abnahme der Austauschleistung mit sich bringt. In Tabelle
6.2 werden die Eigenschaften der untersuchten Bündel dargestellt. Die erste
Versuchsreihe wird mit den ersten vier Bündeln in Tabelle 6.2 durchgeführt.
Dieselben Bündel wurden auch nach dem Druckabfall im letzten Abschnitt
untersucht. Sie weisen eine Faserlänge von 35 mm, eine Verdrehung von 100◦
und einen entsprechenden Außendurchmesser von 35 mm. Für die Untersu-
chung werden 500 ml Blut mit einer Hämoglobinkonzentration von 13,3 g pro
100 ml Blut verwendet. Der Blutvolumenstrom beträgt 3 l min−1, während
das Gas bei einer Strömungsrate von ca. 1,5 lmin−1 annähernd atmosphäri-
schen Druck innerhalb der Fasern aufweist. Die Blutproben für die Messung
100
6.3. In Vitro Untersuchung der Faserbündel
Tabelle 6.2.: Konstruktive Merkmale der untersuchten Bündel.
der O2-Sättigung werden alle 90 Sekunden entnommen. Der Ausgangswert
der O2-Sättigung vor Versuchsbeginn beträgt ca. 60 %. Der O2-Austauschs
wird in einem physiologischen Sättigungsbereich zwischen 60 % und 100%
gemessen.
In den Grafiken in Abbildung 6.20 werden die Ergebnisse der Untersuchung
gezeigt. Die gemessenen Sättigungswerte und die berechnete Werte des spe-
zifischen und absoluten O2-Austauschs bei den Bündeln mit 35 mm Länge
werden dargestellt. Die Steigung der Sättigungskurve nimmt mit der Zeit ab.
Dies resultiert aus dem niedrigeren Gasaustausch im höheren Sättigungsbe-
reich (siehe Abschnitt 3.3). Die gemessenen Sättigungswerte ermöglichen mit
Gleichung 6.48 die Berechnung des spezifischen Gasaustaschs NO2 . Der Wert
von NO2 nimmt bei zunehmender Faserdichte ab. Dieses Ergebnis bestätigt
die Annahme des vorherigen Abschnitts, dass die Erhöhung der Faserdichte
das Vorbeiströmen des Blutes um das Bündel verursacht. Der positive Effekt
der Faserdichte auf den Grenzschichtenabbau wird daher von dem negativen
Effekt der Bündelverformung überwogen.
Während der spezifische Gasaustausch Rückschlüsse über die Strömungs-
verhältnisse ermöglicht, wird die absolute Leistung des Faserbündels vom
absoluten O2-Austausch dargestellt. Die Bündel mit dem höchsten spezifi-
schen O2-Austausch weisen die niedrigste Faserdichte und daher die kleinste
Faseroberfläche auf. Die Faseroberfläche für die vier Bündel mit 35 mm Län-
ge beträgt jeweils 116 cm2, 128 cm2, 139 cm2 und 151 cm2. Der maximale
Wert des absoluten Gasaustausches tritt bei einem mittleren Wert der Faser-
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Abbildung 6.20.: Verlauf der O2-Sättigung, des spezifischen und des absoluten O2-
Austauschs bei vier untersuchten Bündeln mit gleicher Faserlänge
(35 mm).
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dichte auf. Von Bündel 1 zu Bündel 3 überwiegt der Effekt der Zunahme der
Faseroberfläche: Der gesamte Gasaustausch steigt dabei mit zunehmender
Faseroberfläche. Bei Bündel 4 führt allerdings die Erhöhung der Faserober-
fläche zur Abnahme des Gasaustauschs. Das Ergebnis stimmt qualitativ mit
den gemessenen Werten des Druckabfalls überein (siehe Abbildung 6.19). Be-
sonders bei Bündel 4 nimmt die Steigung der Druckabfallkurve bei höheren
Durchflussraten deutlich ab. Dies deutet auf einen signifikanten shunt um
das Bündel hin.
Bei der zweiten Gruppe von Bündeln wird als zusätzliches Parameter die
Faserlänge auf 40 mm geändert. Durch eine Bündelverdrehung von ca. 130◦
wird der Außendurchmesser wie bei der ersten Bündelgruppe auf 35 mm
gebracht. Die erhöhte Faserlänge führt zu einer Zunahme sowohl der Fa-
serdichte als auch der gesamten Faseroberfläche. In der ersten Grafik von
Abbildung 6.21 wird der spezifische Gasaustausch für die neuen Faserbündel
dargestellt. Wie bei den Bündeln mit 35 mm Faserlänge führt die erhöhte Fa-
serdichte zu einer Abnahme des spezifischenO2-Austauschs. Von Interesse ist
der Vergleich der Bündel mit der gleichen Faseranzahl und unterschiedlicher
Faserlänge, der in Abbildung 6.21 gezeigt wird. Die Erhöhung der Faserlän-
ge stellt eine Möglichkeit dar, die gesamte Faseroberfläche ohne zusätzliche
Vergrößerung des Einführungsdurchmessers zu erhöhen. Wie die Kurven zei-
gen, liegt jedoch der gesamte O2-Austausch bei den Bündeln mit höherer
Faserlänge unter dem entsprechenden Wert bei den Bündeln mit kürzeren
Fasern. Die Erhöhung der Faserlänge und daher der Faserdichte führt zu ei-
ner Abhnahme des spezifischen O2-Austauschs, was den Vorteil der erhöhten
Faseroberfläche zunichte macht. Zum Ende jeder Messkurve scheint sich der
O2-Austausch jedes Bündels anzugleichen. Dies ist auf die unterschiedliche
Steigung der Sättigungskurve zurückzuführen.
Im Abschnitt 3.3 wird der Einfluss der Sättigung auf den effektiven O2-
Austauschkoeffizienten geschildert (siehe Gleichung 3.32). Weil der gesamte
und daher der spezifische O2-Austausch laut Gleichung 3.33 einen linearen
Zusammenhang mit dem Austauschkoeffizienten kO2 aufweisen, resultiert:
NO2 ∝ kB,O2 ∝ (1 + λ(SO2 ))1/3 (6.49)
In Abbildung 6.22 wird der abnehmende Verlauf der gemessenen O2-Aus-
tauschwerte mit dem sättigungsabhängigen Verlauf von (1+λ) konfrontiert.
Die experimentellen Werte beziehen sich auf den spezifischen O2-Austausch
des ersten Bündels der Tabelle 6.2. Die theoretische Kurve entspricht der
folgenden Funktion:
f(SO2 ) = c
 
1 + λ(SO2 )
1/3 mit c = (S0)
(1 + λ(S0))
1/3
(6.50)
Die Konstante c wird so gewählt, dass die theoretische Kurve durch den
ersten experimentellen Wert bei S0 verläuft. Die progressive Abnahme von
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Abbildung 6.21.: Spezifischer O2-Austausch bei den Bündeln mit Länge 40 m
(oben). Vergleich des absoluten O2-Austauschs zwischen den
Bündeln mit gleicher Faseranzahl und unterschiedlicher Länge
(35 mm bzw. 40 mm) (unten).
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Abbildung 6.22.: Einfluss der Sättigung auf den O2-Austausch. Vergleich zwischen
theoretischer Kurve und gemessenen Werten.
NO2 stimmt annähernd mit der theoretischen Kurve überein und beweist
den bedeutenden Einfluss des Sättigungsgrads auf den Gasaustausch.
6.4. Schlussfolgerungen
Die hier vorgestellte Untersuchung hat im Lauf der HIMOX-Entwicklung re-
levante Informationen über die Realisierbarkeit des Konzeptes geliefert. Die
Verdrehung von kleinen Faserbündeln, die aus ca. 500 flexiblen Fasern be-
stehen, kann allein durch ein mathematisches Modell schwierig beschrieben
werden. Insbesondere weisen die Fasern bei der Komprimierung des Bündels
ein komplexes Verhalten auf, das von einer hohen Faserdichte und erhebli-
chen Kontaktkräften gekennzeichnet wird. Die mathematische Modellierung
des Bündels erfolgt in diesem Kapitel mit Hilfe von empirischen Daten. Die
Dicke des ausgebreiteten Bündels wird als konstant angenommen. Der Wert
wird dabei durch eine Messung der hergestellten Prototypen festgelegt. We-
gen der manuellen und daher schwer reproduzierbaren Herstellung der La-
bormuster kommt es jedoch zu Abweichungen vom durchschnittlichen Wert.
Die Variabilität der Bündel wird in dem Modell nicht berücksichtigt. Trotz
dieser Vereinfachung erweist sich das mathematische Modell als wichtiges In-
strument für die Analyse des Bündelverhaltens. Durch die Variation der kon-
struktiven Parameter in dem Modell wird es möglich, den Zusammenhang
zwischen Bündelverdrehung, -Dimensionen und Faserdichte abzuschätzen.
Die experimentelle Untersuchung der Faserbündel ermöglicht andererseits
das Verständnis der strukturellen Bündeleigenschaften, die bei der mathema-
tischen Modellierung nicht berücksichtigt werden. In diesem Zusammenhang
wird insbesondere die Verformung der Faserbündel auf Grund der komple-
xen strukturellen Bündeleigenschaften nicht mathematisch berechnet. Der
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Einfluss der Verformung auf den Druckabfall, auf die Strömungsverhältnisse
und letztlich auf den Gasaustausch wird daher durch die experimentellen
Versuche erfasst. Bei der Interaktion von hunderten flexiblen Fasern, die an
vielen Stellen miteinander in Kontakt kommen und gegeneinander Kräfte
ausüben, kann in der Tat eine mathematische Untersuchung die empirischen
Feststellungen nicht vollständig ersetzten.
Die Ergebnisse der mathematischen und experimentellen Untersuchung
der Faserkonfiguration bestätigt die Komplexität bei der Dimensionierung
des Systems. Dabei soll keine Optimierung, sondern ein Kompromiss zwi-
schen gegensätzlichen Anforderungen anstrebt werden. Die O2-Austausch-
leistung ist bei dem Bündel mit 576 Fasern und einer Länge von 35 mm höher
als bei dem Bündel mit 480 Fasern und der gleichen Länge. Das zweite Bün-
del ermöglicht allerdings wegen der niedrigeren Faseranzahl einen kleineren
Insertionsdurchmesser und eine reduzierte Fremdoberfläche. Für jeden Pa-
tienten müsste theoretisch ein individueller Oxygenator zur Verfügung ste-
hen, der die ausreichende Leistung mit den kleinstmöglichen Dimensionen
erbringt. Weil diese Lösung aus finanziellen Gründen undenkbar ist, wird
im nächsten Kapitel ein Systems vorgestellt, dessen Dimensionierung einen
Kompromiss und keine allgemein gültige Optimalkonfiguration darstellt.
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im Tiermodell
Die im vorherigen Kapitel beschriebenen Faserbündel stellen den Kern des
oxygenierenden Systems dar. Die restlichen Komponenten erfüllen die Funk-
tion, die Faserbündel in die Vena Cava einzuführen, deren Komprimierung
und Verdrehung zu bewirken und die Gas- und Blutströmung zu fördern.
In dieser Hinsicht können die Komponenten funktionell in drei Gruppen un-
terteilt werden. Das Kathetersystem ermöglicht die Bündelkomprimierung
und -verdrehung. Außerdem werden sowohl die O2-Versorgung als auch die
Entfernung des O2- und CO2-Gasgemisches durch das Kathetersystem be-
werkstelligt. Die Blutpumpe fördert das Blut durch die Faserbündel. Die
verformbare Hülle dient schließlich zur Trennung des Hochdruckbereichs in-
nerhalb der Hülle von dem physiologischen Druckbereich in der VC. Dadurch
werden die physiologischen Verhältnisse im venösen Kreislauf und die Blut-
rückströmung zum rechten Vorhof gewährleistet.
Dieses Kapitel beschäftigt sich mit den konstruktiven Aspekten, die zum
Aufbau des kompletten Systems führen. Weiterhin wird in diesem Kapitel die
Durchführung der ersten Versuche in Tiermodell geschildert. Für die Unter-
suchung wird ein aus mehreren Faserbündeln bestehende System eingesetzt.
Die Bündel werden dabei in einem extrakorporalen Kreislauf untersucht. Die
Art der Untersuchung, die keine Rückschlüsse über die Systemimplantierung
anbietet, liefert wichtige Hinweise über die Leistung des Oxygenators mit der
seriell geschalteten Bündelkonfiguration.
7.1. Aufbau der Faserbündel auf dem Katheter
Im Kapitel 5 wird geschildert, wie die Bündelkonfiguration durch Kompri-
mierung und Verdrehung geändert wird. Unterschiedliche Komponenten ge-
währleisten die Konfigurationsänderung des Systems. Die Schlitten ermögli-
chen das Gleiten der Bündel auf dem mittleren Katheter. Durch ihr Profil
erlauben sie auch die parallele Gaspassage, deren Zweck im Abschnitt 5.3 be-
schrieben wird. Beide Schlitten eines Bündels sind durch eine elastische Hülse
verbunden, welche die Kraft zur Bündelkomprimierung und -verdrehung auf-
bringt und zur Abdichtung der Gasseite von der Blutseite dient. Die Kraft-
übertragung zwischen den Bündeln ist von dünnen Schellen gewährleistet.
Sie erfüllen die weitere Funktion, die Kammer zwischen zwei Bündeln abzu-
dichten.
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7.1.1. Die Schlitten
Der Schlittenaufbau wird in Abbildung 7.1 dargestellt. Das Aussenprofil wird
mit Berücksichtigung auf die Verbindung mit dem Faserbündel ausgelegt.
Das Innenprofil bestimmt dagegen die Dimensionen der parallelen Gaspas-
sage zwischen dem Schlitten und dem Katheter. Der Innendurchmesser des
Schlittens ist größer als der des mittleren Katheters, wobei drei kleine Stege
den Kontakt mit dem Katheter und folglich die Zentrierung gewährleisten.
Es entstehen dadurch drei Öffnungen, die jeweils von zwei Stegen, von der
Innenwand des Schlittens und von dem Außendurchmesser des Katheters be-
grenzt werden. Die Öffnungen stellen die parallele Passage für das Gas dar,
wobei ihre Abmessungen den Widerstand zum Gasdurchfluss bestimmen.
Die profilierten Stege erstrecken sich auf die ganze Länge des Schlittens
Abbildung 7.1.: Aufbau der Schlitten für das Gleiten der Bündel und für die par-
allele Gaspassage.
Das Aussenprofil des Schlittens ändert sich entlang seiner Achse. An der
Höhe des eingebetteten Bündelendes ist der Schlitten zylindrisch und ermög-
licht die Verbindung mit dem ebenso zylindrischen Innendurchmesser des
Faserbündels (siehe Abbildung 7.2). An der Schlittenseite, die zum zweiten
Schlitten desselben Bündels gerichtet ist, läuft das Profil leicht kegelförmig
ab und endet in einem Radius. Durch diese konstruktive Maßnahme wird die
elastische Hülse geschont. Sie ist in der gestreckten Bündelkonfiguration, in
der beide Schlitten desselben Bündels den maximalen Abstand zueinander
aufweisen, gedehnt und dadurch verjüngt. Das kegelförmige und abgeründete
Schlittenprofil begleitet die Verengung der Hülse (siehe nächsten Abschnitt).
An dem Schlittenende, das zum benachbarten Bündel gerichtet ist, weist
der Schlitten drei Absätze auf. Dadurch wird das Bündel zwischen beiden
Schlitten eingeklemmt. Durch das kegelförmige Profil der Absätze wird die
Sperrung der Faseröffnungen vermieden. Im Abschnitt 7.1.3 wir die Bedeu-
tung der Absätze für die Gasströmung näher erläutert.
Dimensionierung
Die Bündel- und Schlittenausmaße sind voneinander abhängig, wobei zwi-
schen dem Außenprofil der Schlitten und dem Innenprofil des Bündels ledig-
lich ein kleiner Raum für das Unterbringen der elastischen Hülse zur Verfü-
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Abbildung 7.2.: Zusammenbau von Schlitten, Hülse und Bündel.
gung steht. Eine Vergrößerung des Schlittendurchmessers ist mit einer brei-
teren Gaspassage verbunden und bewirkt daher eine Zunahme des Gasdurch-
flusses in der parallelen Passage. Dies ist mit einer Abnahme der Kohledi-
oxydkonzentration an der Gasseite verbunden (siehe Gleichung 5.4). Jedoch
führt die Vergrößerung des Schlittens zur entsprechenden Vergrößerung des
Bündelinnendurchmessers und, bei konstanter Faseranzahl und Faserdichte,
des Aussendurchmessers im Bereich der Einbettung. Die gleichzeitige Anfor-
derung an einen hohen Gasdurchfluss in der Schlittenpassage und an eine
beschränkte Einführungsgröße des Systems stellt eine weitere Kompromiss-
frage bei der Auslegung des Oxygenators. Anhand von Abschätzungen und
konstruktiven Überlegungen wird in dieser Phase der Entwicklung ein Ver-
hältnis zwischen dem Gasvolumenstrom in der parallelen Gaspassage und in
dem Bündel von ca. 3:1 angestrebt. Dieses Ziel steuert daher die Auslegung
der Schlitten.
Der Katheter weist einen Durchmesser von 2,3 mm. Der Innendurchmes-
ser des Schlittens beträgt 3,5 mm, wobei die Zentrierstege bis zum Kathe-
ter reichen. Aus diesen Dimensionen resultiert ein Aussendurchmesser des
Schlittens an der Höhe der Bündeleinbettung von 3,9 mm. Diese Größe,
zusammen mit der Wandstärke der elastischen Hülse, bestimmt die Größe
der Faserbündel und daher den Einführungsdurchmesser des Systems. Die
Schlittenlänge beträgt 5 mm, von denen 2 mm für die Verbindung mir dem
Bündel zylindrisch verlaufen. Die Schlitten werden auf Grund des komplexen
Profiles durch Drahterosion hergestellt. Die experimentelle Untersuchung des
Druckabfalls in dem Bündel wird in Abbildung 7.3 dargestellt. Sowohl die
Gasströmung allein durch das Bündel als auch durch das System Bündel-
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Abbildung 7.3.: Empirische Werte des Druckabfalls an der Gasseite. Die obere Kur-
ve entspricht dem alleinen Durchfluss innerhalb der Fasern. Die
untere Kurve bezieht sich auf dem Bündel nach dem Aufbau auf
den Schlitten.
Schlitten werden dargestellt. Die Kurven beziehen sich auf drei nacheinan-
der geschaltete Bündeln. Damit werden die Druckverluste in der Mischkam-
mer zwischen zwei Bündeln berücksichtigt. Die Reduktion der Druckverluste
durch die parallele Schlittenpassage nähert sich an einem Wert von 1:3 und
entspricht somit dem anvisierten Verhältnis. Bei einem gesamten Gasdurch-
fluss von 4 l min−1 ist der Druckabfall bei drei Bündeln ca. 30 mmHg. Bei
diesem Druckabfall strömt nur 1 l min−1 Gas in den Bündeln, wie die obere
Kurve zeigt. 3 l min−1 strömen in der paralellen Gaspassage.
7.1.2. Die Abdichtungshülsen
Durch die Hülsen, die beide Schlitten eines Bündels miteinander verbinden,
soll Teil der elastischen Kraft für die Bündelkomprimierung und -verdrehung
erbracht werden. Außerdem wird dadurch der Gasbereich vom Blutbereich
getrennt. Die Hülsen befinden sich bei der komprimierten Bündelkonfigura-
tion in einem nicht gedehnten Zustand (siehe Abschnitt 5.1.3). Die Dehnung
der Hülse erfolgt in dem ausgestreckten Bündelzustand. Die dafür notwen-
dige Kraft wird durch den Katheter übertragen. Wenn die Kraft nachlässt,
stellt die Hülse die elastische Energie für die Bündelkomprimierung zur Ver-
fügung. Der Abstand zwischen beiden Bündelenden ist 35 mm und 7 mm
jeweils in der gestreckten und in der komprimierten Konfiguration. Die Hül-
se wird daher einer prozentualen Ausdehnung von ca. 500 % ausgesetzt. Das
Silikon bietet sich wegen der hohen Elastizität als Material für die Hülse an.
Außerdem eignet es sich für die Abdichtung zwischen den Bündelenden und
den Schlitten. In Abbildung 7.4 wird die Verbindung zwischen Hülse und
Schlitten sowohl im komprimierten als auch im gedehnten Zustand gezeigt.
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Abbildung 7.4.: Elastische Hülse für die Verbindung der Schlitten.
Die Hülse weist ein gewölbtes Profil auf und stellt eine Alternative zur rein
zylindrischen Hülse dar. Durch die Wölbung wird die maximale Hülseaus-
dehnung und dadurch die Gefahr eines Hülsenrisses reduziert.
In Abbildung 7.5 wird das Verhältnis zwischen der Dehnung und dem
elastischen Zugkraft bei drei Hülsen mit unterschiedlicher Wandstärke dar-
gestellt. Wegen des gewölbten Profils erreichen die Hülsen eine Länge von
etwa 20 mm bevor die Dehnung ansetzt.
Abbildung 7.5.: Kurve Kraft-Dehnung bei Hülsen mit verschiedenen Wandstärken
(Von oben nach unten 0,8 - 0,5 - 0,3 mm).
Der Nachteil bei dem gewölbten Profil besteht darin, dass die elastische
Kraft nicht bis zur kompletten Bündelkomprimierung und -verdrehung auf-
gebracht wird. Zur Komprimierung ist eine zusätzliche mechanische Kraft
durch den Katheter notwendig. Die Verdrehung um einen exakten Winkel
erweist sich auch als schwierig. Das Bündel übt ein Moment auf die Schlitten
aus, das nicht alleine durch die elastische Hülse kompensiert werden kann.
Mehrere technische Varianten werden untersucht, die eine exakte Verdrehung
ermöglichen sollen. Unter anderen werden die Schlitten an den gegenseitig
gerichteten Enden so profiliert, dass sie beim Kontakt eine Verdrehung be-
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Abbildung 7.6.: Zusammenbau von Bündel, Schlitten und elastischer Hülle.
wirken. Weitere Verbesserungen des Systems werden an dieser Stelle nicht
näher diskutiert und gehören zur späteren Entwicklung und Optimierung
des Systems. Für die ersten Prototype werden Hülsen mit einer Wandstärke
von 0,3 mm eingesetzt. Dadurch werden die zur Ausdehnung erforderlichen
Zugkräfte in Grenzen gehalten.
7.1.3. Zusammenbau der Faserbündel
Die Verbindung zwischen Schlitten, Hülse und Bündel erfolgt durch eine
Presspassung (siehe Abbildung 7.6). Die Silikonhülse ermöglicht die Abdich-
tung zwischen den Schlitten und dem Bündel. Der Außendurchmesser der
Schlitten beträgt 3,9 mm, während die Hülse eine Wandstärke von 0,3 mm
aufweist. Es resultiert ein Innendurchmesser des Bündels von ca. 4,5 mm.
Zwei benachbarten Faserbündel werden miteinander an der Höhe der Gas-
mischkammer verbunden. Die Art der Verbindung wird in Abbildung 7.7
dargestellt. Für diesen Zweck werden sehr dünne Polyurethanschellen ver-
wendet, die beide Enden zwei benachbarter Bündel umschließen. Der Au-
ßendurchmesser des Bündels hängt von der Faseranzahl ab. Bündel mit 576
Fasern, welche die maximale Leistung erbringen (siehe Abschnitt 6.3.3), wei-
sen einen Aussendurchmesser von 8 mm auf.
Die Schelle erfüllt über die Verbindung der Bündel hinaus die weitere
Funktion, die mit Gas gefüllte Mischkammer von der Blutseite zu dichten.
Darüber hinaus wird durch die Schelle die Kraft für die Ausdehnung der Si-
likonhülse von Bündel zu Bündel übertragen. Das Gas, das teilweise aus den
Fasern und teilweise aus der parallelen Passage kommt, mischt sich in in der
Mischkammer zwischen zwei Bündeln. Um die Durchmischung zu begünsti-
gen, leitet eine dünne Scheibe das Gas aus der parallelen Passage in radialer
Richtung nach außen (siehe Abbildung 7.7). Zwischen den Absätzen in den
Schlitten, die in Abbildung 7.1 gezeigt werden, erfolgt der Gasdurchfluss von
der parallelen Passage zu der Mischkammer.
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Abbildung 7.7.: Mischkammer zwischen zwei benachbarten Bündeln.
7.2. Realisierung eines Gehäuses zur
Pumpenintegrierung
Für die Blutförderung zur Kompensierung des Faserwiderstands wird eine
Pumpe der Firma Impella GmbH (Aachen, Deutschland) eingesetzt. Wegen
der kleinen Ausmasse und der verhältnismässig hohen Förderleistung eignet
sich die Variante Impella RecoverR© LP 5.0 für die Integration im System.
Die Impella Recover ist für eine mehrtägige Herzunterstützung ausgelegt und
daher in der Lage, das Blut über mehrere Tage zu fördern [32, 60, 61, 77, 79].
Durch ein gespültes Lager wird verhindert, dass das Blut in das Motorge-
häuse einsickert und die Funktionalität der Pumpe beeinträchtigt. Bei der
für die intravaskuläre Oxygenation anvisierten Einsatzdauer von ca. zwei
Wochen ist von großer Bedeutung, dass die Pumpe während der gesamten
Implantationsdauer wartungsfrei arbeitet.
Abbildung 7.8.: Querschnitt des Pumpengehäuse.
Die Impella Recover hat einen Durchmesser von 6,4 mm und ist daher
kleiner als die Faserbündel. Durch die Integration in ein Gehäuse, das den
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seitlichen Katheterverlauf ermöglicht, wird die gesamte Einführungsgröße
jedoch erhöht. In Abbildung 7.8 wird der Querschnitt des Gehäuses dar-
gestellt. Durch die asymmetrische Gehäusegeometrie wird die Minimierung
des Einführungsquerschnitts erzielt. Die Pumpe ist exzentrisch zum Gehäuse
angeordnet und ermöglicht den seitlichen Verlauf des Katheters, des dünnen
Schlauchs für die Spülung des Rotorlagers und des Stromkabels der Pumpe.
Abbildung 7.9.: Aussenprofil des Pumpengehäuses.
Weil sowohl eine Gaszufuhr- als auch eine -abfuhrpassage erforderlich sind,
wird der restliche Raum in der seitlichen Passage als Gasleitung verwendet.
In Abbildung 7.9 wird das Aussenprofil des Gehäuses dargestellt. Es verläuft
an beiden Enden zylindrisch, wodurch die Verbindung mit den Faserbündeln
an einer Seite und mit dem Außenkatheter an der anderen Seite ermöglicht
wird. Für die Untersuchung der Förderleistung der integrierten Pumpe im
Gehäuse wird ein Prototyp aus biokompatiblem Stahl verwendet (siehe Ab-
bildung 7.10). Auf Grund der komplexen Geometrie und der erforderlichen
kleinen Toleranzen wird der Prototyp teilweise durch Drahterosion in vier
verschiedenen Komponenten gefertigt. Die minimale Wandstärke des Gehäu-
se beträgt 0,3 mm. Der gesamte Querschnitt des Gehäuses entspricht dem
eines Zylinders mit einem Durchmesser von 8,9 mm. Weil die Faserbündel
einen Durchmesser von 8 mm aufweisen, bestimmt das Pumpengehäuse die
Dimensionen des Systems bei der Einführung durch die VF. Eine weitere
Reduktion der Ausmaße in einer zukünftigen Entwicklungsphase kann je-
doch durch die Herstellung des Gehäuses durch Spritzgussverfahren erzielt
werden.
Die Förderleistung der Pumpe innerhalb des Gehäuses wurde untersucht.
Die Kennlinien, die in Abbildung 7.11 dargestellt werden, wurden bei ver-
schiedenen Drehzahlen gemessen. Bei einem Volumenstrom von 3 l min−1
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Abbildung 7.10.: Erster Prototyp für die Pumpenintegration.
wird von der Pumpe bei einer maximalen Drehzahl von 35.000 U min−1 ein
Druckaufbau von etwa 190 mmHg erzeugt.
Abbildung 7.11.: Förderleistung der im Gehäuse integrierten Pumpe.
7.3. Hülle als verformbares Gehäuse
Die Funktion der Hülle als Trennung des Hochdruckbereichs um die Bündel
von dem physiologischen Druckbereich in der VC wird näher in Kapitel 5
betrachtet. Die Hülle soll der Dynamic der Bündel folgen und daher eine
extreme Verformbarkeit aufweisen. Die Komprimierungsrate der Bündel be-
dingt die Komprimierungsrate der Hülle und entspricht einem Verhältnis von
1:4. Der Durchmesser der Hülle soll außerdem bei der Komprimierung zuneh-
men, um die Ausbreitung der Bündel zu ermöglichen. Der Bündeldurchmes-
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ser bei der Einführung beträgt ca. 8 mm. Der Durchmesser der VC variiert
von Patienten zu Patienten. Die Hülle kann in verschiedenen Dimensionen
hergestellt werden, wobei ein Durchmesser von 25 mm in ausgebreitetem
Zustand nicht überschritten werden sollte. Es folgt bei der Verkürzung eine
Ausbreitung von ca. 300 %. Trotz der Verformbarkeit soll die Hülle in der
endgültig ausgebreiteten Konfiguration eine ausreichende Festigkeit aufwei-
sen, um dem Blutdruck standzuhalten. Die unerwünschte Ausweitung würde
die Stömungsverhältnisse inerhalb und außerhalb der Hülle beeinflussen.
Abbildung 7.12.: Verformung des Stent in der ausgedehnten und komprimierten
Konfiguration.
Diese Anforderungen werden durch den Einsatz eines Stents erfüllt. Dabei
handelt es sich um ein Gitter von dünnen Drähten aus dem hoch elastischen
Material Nitinol. Eine Beschichtung des Stents erfolgt durch das Tauchen in
einem elastischen Polyurethan-Harz. Durch die Auslegung kann das Verhal-
ten des Stents so definiert werden, dass bei einer gewissen Komprimierung
eine entsprechend definierte Ausbreitung erfolgt. In Abbildung 7.12 wird ein
für HIMOX hergestellter Stent in beiden ausgestreckten und komprimierten
Konfigurationen dargestellt. Die Drahtwicklung weist in beiden Konfigura-
tionen einen unterschiedlichen Winkel auf, der jeweils mit α und β bezeichnet
wird. Durch das Verhältnis der Stentausmasse in ausgestreckter und kompri-
mierter Konfiguration werden in Anhang B α und β berechnet. Sie beragen
jeweils 70◦ und 20◦. Die Beschichtung erfolgt in einer mittleren Position bei
einem Winkel von 45◦. Die maximale Dehnung der Polyurethanbeschich-
tung sowohl in dem ausgestreckten als auch in dem komprimierten Zustand
wird dadurch beschränkt. Ein erstes Labormuster wird in Abbildung 7.13
dargestellt.
7.4. Das Gesamtsystem
Durch die Auslegung und den Aufbau der verschiedenen Bauteile, die in
diesem Kapitel beschrieben werden, ergibt sich ein erstes austauschfähiges
System. Dabei wurde die Betonung auf den Durchmesser des Systems mehr
als auf die Länge gestellt. Der Hauptgrund dafür besteht darin, dass die
Länge des Oxygenators auf Grund des modularen Bündelaufbaus auf ein-
116
7.4. Das Gesamtsystem
Abbildung 7.13.: Beschichtung des Stents.
facher Weise variiert werden kann. Die Auslegung des Systems wird dabei
nicht wesentlich beeinflusst. Die Länge des Systems kann an die anatomi-
schen Unterschiede zwischen den Patienten angepasst werden. Dabei soll
lediglich die Länge der Hülle und des Katethers variiert werden. Der Durch-
messer des Systems ist dagegen ein Parameter, der den Zusammenhang und
Dimensionierung mehrerer Bauteile und somit die Auslegung des Systems
auf eine komplexe Weise beeinflusst. Der Hüllendurchmesser beeinflusst die
Strömungsverhältnisse in der VC. Die Faseranzahl und daher die Faserober-
fläche hängen von dem Durchmesser des Systems bei der Einführung. Der
Bündeldurchmesser der Bündel hat Einfluss auf die Schlitten und daher auf
die parallele Gaspassage. Eine Änderung des Durchmessers der Hülle führt
daher zur neuen Auslegung beinahe aller Systemkomponente.
Die Bündelanzahl wird an dieser Stelle anhand der Ergebnisse von Kapitel
6 berechnet. Bei einem Bereich der O2-Sättigung zwischen 60 % und 80 %
erreicht ein Bündel mit 576 Fasern einen durchschnittlichen O2-Austausch
von ca. 5,5 mlO2min
−1 (siehe Abbildung 6.20). Ein gesamter O2-Austausch
von 125 mlO2 kann daher durch den Einsatz von 22 Bündeln erzielt werden.
Weil das komprimierte Bündel mit Berücksichtigung der Mischkammer eine
Länge von ca. 11 mm aufweist, benötigt das System in der VC eine Länge von
ca. 240 mm. Die integrierte Pumpe verlängert zwar die gesamte Länge, kann
allerdings auf Grund des kleineren Durchmessers in den engeren Trakt der
VC unterhalb der Nierengefäße positioniert werden. Die gesamte Faserober-
fläche beträgt ca. 0, 33m2. Ein einfacher Vergleich mit dem Hattler-Catheter
beweist den kompakten Aufbau des HIMOX-Systems. Der Hattler-Catheter
weist eine gesamte Faseroberfläche von 0,17 m2 bei einer Gesamtlänge von
300 mm. Trotz der kleineren Faseroberfläche auf einer größeren Länge ist der
Einführungsdurchmesser mit ca. 12 wesentlich größer als bei dem HIMOX-
System.
Der Druckverlust bei der Anströmung der 22 Bündel kann mit Bezug auf
Abbildung 6.19 berechnet werden. Das Bündel mit 576 Fasern ruft einen
Druckabfall von 8 mmHg bei einer Durchflussrate von 3 l min−1 hervor.
Weil der Strömungswiderstand ein beinahe lineares Verhältnis mit der Bün-
delanzahl aufweist, bewirken 22 Bündel einen Druckabfall von 176 mmHg.
Die integrierte Pumpe gewährleistet den entsprechenden Druckaufbau (siehe
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Abbildung 7.11).
7.5. Erste Validierung durch Tierversuche
Die Leistung der vorgeschlagenen Faserkonfiguration wird in einem Tiermo-
dell untersucht. Dabei wird das System in einem extrakorporalen Kreislauf
an das Versuchstier angeschlossen. Die durchgeführten Versuche liefern somit
weder Informationen über die Implantierbarkeit des Systems in den venösen
Kreislauf noch über den resultierenden Effekt auf die Druck- und Strömungs-
verhältnisse in der VC. Das untersuchte System besteht aus mehreren in ei-
nem zylindrischen Gehäuse seriell angeordneten Faserbündeln. Die Versuchs-
dauer beträgt maximal 5 Stunden. Weder die mikro-axiale Blutpumpe noch
das verformbare Gehäuse werden in das System integriert. Diese vereinfach-
te Art der Untersuchung in einem extrakorporalen Kreislauf weist deutliche
Vorteile auf. Die Messung der Blutparameter an verschiedenen Stellen des
Oxygenators ist deutlich weniger kompliziert als im Fall der Implantation
in die VC. Die Einfachheit der Messung ermöglicht ihrerseits eine genaue-
re Berechnung der Austauschleistung der Faserbündel. Auch der Gas- und
Blutdruck sowie der Blutfluss können im extrakorporalen Kreislauf leichter
gemessen bzw. eingestellt werden. Der Versuchsaufbau ist außerdem einfa-
cher und das Risiko von Komplikationen bei dem kurzen Einsatz von wenigen
Stunden deutlich reduziert.
7.5.1. Versuchsaufbau und -ablauf
Bei den Tierversuchen wird das Blut dem venösen Kreislauf durch Kanu-
lierung der VF entnommen. Eine Rotationsblutpumpe (Deltastream, Medos
GmbH, Stolberg) übernimmt die Blutförderung. Durch die Kanulierung der
Vena Jugularis (Halsvene) wird das Blut dem venösen Kreislauf wieder zuge-
führt. Der somit realisierte Aufbau eines exrakorporalen Kreislaufs entspricht
dem Konzept des venovenösen ECMO, das im Abschnitt 2.2 beschrieben
wird. Abbildung 7.14 zeigt den Aufbau des Prüfstands. Das Gehäuse, in
dem die Bündel positioniert sind, weist wie bei den in vitro Versuchen einen
Durchmesser von 24 mm auf (siehe Abschnitt 6.3.1). Mehrere Anschlüsse
entlang des Gehäuses ermöglichen die Abnahme von Blutproben und die
Druckmessung an verschiedenen Stellen des Oxygenators. Der Aufbau der
Bündel auf einem mittigen Katheter sowie die Gaszu- und -abfuhr erfolgen
auf die selbe Weise, die für den intravenösen Einsatz geplant ist (siehe Kapi-
tel 5). Das Gas strömt seriell durch die Bündel, wobei die parallele Passage
zwischen den Schlitten und dem Katheter einen erhöhten Gasdurchfluss er-
möglicht. Durch den Katheter wird das Sauerstoff-Kohlendioxyd-Gemisch
aus dem System entfernt.
Für die Versuche werden Schweine als Tiermodell verwendet. Die Blu-
teigenschaften dieser Tierart hinsichtlich des Gastransports sind dem Men-
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Abbildung 7.14.: Versuchsaufbau für die ex vivo Tierversuche.
schenblut sehr ähnlich. Die Kanulierung des Tieres erfolgt durch Kanülen der
Firma Novalung GmbH (Hechingen) und wird per Punktion durchgefüht (sie-
he Abschnitt 4.1.3). Für die Blutentnahme aus der VF wird eine Kanüle der
Größe 19 French (ca. 6,3 mm) eingesetzt. Die Blutrückgabe durch die Hals-
vene erfolgt durch eine Kanüle der Größe 17 French (ca. 5,6 mm). Durch die
größeren Dimensionen der Entnahmekanüle werden der Blutflusswiderstand
und somit das Risiko von einem Unterdruck vor der Blutpumpe reduziert.
Das Tier befindet sich für die gesamte Dauer des Versuchs unter Vollnarkose
und wird in diesem Zustand nach Versuchsabschluss eingeschläfert. Das Blut
wird während des Versuchs mit Heparin als Antigerinnungsmittel behandelt.
Das Tier wird für die ganze Versuchsdauer künstlich beatmet.
7.5.2. Ergebnisse
Die in vitro Versuche lieferten wichtige Informationen bezüglich des Einflus-
ses der Faserdichte auf den Druckabfall, auf die Verformung der Faserbündel
und letztendlich auf den Gasaustausch. Faserbündel mit zwei verschiedenen
Faserdichten werden im Tiermodell getestet. Sie bestehen aus jeweils 576 und
480 Fasern und entsprechen den Eigenschaften, die bei den in vitro Versu-
chen jeweils zum maximalen O2-Austausch bzw. zum maximalen spezifischen
O2-Austausch führten (siehe Abschnitt 6.3.3). Im Folgenden werden ein Oxy-
genator aus 10 Faserbündeln mit 480 Fasern (Oxygenator 1) und ein Oxy-
genator aus 15 Faserbündeln mit 576 Fasern (Oxygenator 2) verglichen. Die
resultierende Faseroberfläche beider Oxygenatoren wird in Abbildung 7.15
gezeigt. In Abbildung 7.16 wird der Oxygenator 2 während des Versuchs dar-
gestellt. Der O2-Austausch ist qualitativ durch die Farbänderung des Blutes
entlang des Oxygenators zu sehen. Die helle Farbe des mit Sauerstoff ange-
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Abbildung 7.15.: Eigenschaften von zwei untersuchten Oxygenatoren.
Abbildung 7.16.: Eigenschaften zwei untersuchter Oxygenatoren.
reicherten Blutes wird von der chemischen Verbindung des Sauerstoffs mit
dem Hämoglobin hervorgerufen. Für die Messung des O2-Austauschs wird
das Blut vor und nach dem Oxygenator und unmitelbar nach dem 5. Bün-
del abgenommen und analysiert. Die Zwischenmessung nach dem 5. Bündel
ermöglicht einen Vergleich zwischen beiden Oxygenatoren in einem begrenz-
ten und vergleichbaren Sättigungsbereich. Nach mehreren Bündeln ist der
Sättigungswert stark von dem Gasaustausch in den vorherigen Bündeln be-
einflusst. Darüber hinaus liefert die Zwischenmessung wichtige Informatio-
nen über die Homogenität des Gasaustasuchs entlang des Oxygenators. Die
Berechnung des O2-Austauschs resultiert aus dem O2-Gehalt im Blut durch
Gleichung:
V˙O2 = 1, 34 CHb (SO2,a − SO2,e) Q˙B (7.1)
Dabei sind SO2,a und SO2,e jeweils die O2-Sättigung am Auslass und
am Einlass des Oxygenators. Der O2-Austausch nach den ersten 5 Bündeln
wird dementsprechend berechnet. Wie bei den in vitro Versuchen wird der
Sauerstoff in aufgelöstem Zustand bei der Berechnung des O2-Austauschs
vernachlässigt. Der Blutvolumenstrom beträgt 3 l min−1 bei dem Oxygena-
tor 2, während bei dem Oxygenator 1 ein Volumenstrom von lediglich 2,6
l min−1 eingestellt werden konnte. Die Ursache dafür ist ein physiologischer
und anatomischer Unterschied zwischen beiden getesteten Tieren, die dif-
ferente Gefäßgröße und Blutfluss in der VC aufweisen. Solche Unterschiede
sind unvermeidliche Aspekte einer Untersuchung im Tiermodell und stellen
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(a)
(b)
Abbildung 7.17.: Gesamter (a) und spezifischer (b) O2-Austausch für beide getes-
teten Oxygenatoren. Die erste und die zweite Säule beziehen sich
jeweils auf den Gasaustausch durch die ersten 5 Bündeln und
durch das ganze System.
eine wesentliche Schwierigkeit im Vergleich mit den Laboruntersuchungen
dar. Die Blutflussabweichung zwischen beiden getesteten Oxygenatoren ist
in diesem Fall beschränkt und wirkt sich auf die Auswertung der Ergebnisse
nur begrenzt aus. Abbildung 7.17 zeigt die Ergebnisse für beide Oxygenato-
ren. Der Sättigungsbereich, in dem der Gasaustausch stattfindet, ist für beide
Oxygenatoren ähnlich, wobei höhere Werte am Auslass des Oxygenators 2
auf Grund der größeren Faseroberfläche erreicht werden. Entlang des Oxyge-
nators 1 steigt die Sättigung von 50 auf 69 %, entlang des Oxygenators 2 von
55 auf 83 %. Bei beiden Oxygenatoren erreicht der spezifische O2-Austausch
einen Wert von über 400 mlO2 min
−1m−2. Ein Vergleich mit den Ergebnis-
sen der in vitro Untersuchung liefert sehr ähnliche Werte (siehe Abschnitt
6.3.3). Der Oxygenator 1 mit der niedrigsten Faserdichte weist gegenüber
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Abbildung 7.18.: Strömungs- und Druckverhältnisse bei den getesteten Oxygena-
toren
dem Oxygenator 2 den höheren Wert des spezifischen O2-Austauschs (454
gegen 411 mlO2 min
−1 m−2) auf. Ähnliche Werte treten bei den in vitro
Versuchen auf. Die Messung des spezifischen Gasaustauschs nach 5 Bün-
deln liefert jedoch im Tiermodell einen höheren Wert für den Oxygenator
mit einer höheren Faserdichte (Oxygenator 2). Der Wert beträgt dabei 575
mlO2 min
−1 m−2 und übertrifft somit die vorherigen Ergebnisse der in vi-
tro Untersuchung. Der spezifische O2-Austausch bei den letzten 10 Bündeln
liegt wesentlich unter diesem Wert, so dass der gesamte O2-Austausch auf
den oben genannten Wert von 411 mlO2 min
−1 m−2 sinkt. Bei dem Oxyge-
nator 2 erfolgt der Gasaustausch homogen auf den ganzen Bündeln verteilt,
wie die Zwischenmessung nach 5 Bündeln belegt.
Diese Ergebnisse können die Folge zweier getrennter Faktoren sein. Zum
einen beeinflusst die hohe Faseroberfläche bei dem Oxygenator 1 eine be-
deutende Zunahme der Sättigung auf 83 %, die bei den letzten Bündeln
zum begrenzten Gasaustasuch beiträgt. Zum zweiten wird eine über die gan-
ze Bündelfläche unhomogene Blutströmung vermutet. Wird diese Annahme
bestätigt, bildet sich im Innenraum des Bündels ein Gebiet, in dem das
Blut wegen der höheren Faserdichte langsamer fließt. Die Sättigung steigt
in diesem Gebiet höher als am Rand des Bündels. Wenn dann die Blutmi-
schung zwischen zwei Bündeln unvollständig ist, nimmt dieser Effekt der
Sättigungsteigerung im Innenbereich der Bündel entlang des Oxygenators
zu. Die Leistungsfähigkeit der letzten Bündel ist somit stark beeinträchtigt,
weil ein Teil des Blutes nicht mehr wesentlich zum Gasaustausch beiträgt.
Die niedrigere Faserdichte bei dem Oxygenator 1 gewährleistet eine homoge-
ne Durchflussrate auf der ganzen Bündelfläche, so dass in keinem Blutbereich
eine schnelle Übersättigung mit Sauerstoff auftritt. Diese Interpretation der
Ergebnisse soll in Zukunft durch eine weitere Untersuchung des Systems be-
stätigt werden.
Der sehr hohe Wert des spezifischen O2-Austauschs bei den ersten 5 Bün-
deln des Oxygenators 2 ist jedenfalls ein bedeutendes Ergebnis. Dieser Wert
übertrifft deutlich den entsprechenden Wert des O2-Austauschs nach 5 Bün-
deln des Oxygenators 1. Die in vitro Versuche zeigen in Gegensatz eine höhere
Leistung pro Faseroberfläche bei den Bündeln mit der niedrigeren Faserdich-
te. Dieser Unterschied zwischen den Ergebnissen beider in vitro und ex vivo
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Versuche kann mit Hinblick auf den unterschiedlichen Wert des Hämatokri-
tes interpretiert werden. Das Hämatokrit stellt den prozentualen Anteil von
Erythrozyten im Blut und ist daher proportional zur Hämoglobinkonzentra-
tion. Während die Hämoglobinkonzentration in vitro einen Wert von ca. 13 g
pro 100 ml Blut betrug, belief sich der Wert bei den Tierversuchen auf ca. 7
g pro 100 ml Blut. Die Konzentration der Erythrozyten hat einen deutlichen
Einfluss auf die Blutviskosität. Der niedrigere Hämatokritwert im Tiermodell
geht daher mit einer reduzierten Viskosität einher und führt somit zu einer
Abnahme des Strömungswiderstands im Vergleich zu den in vitro Versuchen.
Die Werte des Druckabfalls bei der Anströmung der Bündel sind in Abbil-
dung 7.18 dargestellt. Sie sind deutlich niedriger als die Werte, die in vitro
gemessen wurden (siehe Abbildung 6.18), wodurch der Einfluss des Häma-
tokrites auf die Viskosität bestätigt wird. Bei dem niedrigen Viskositätswert
ist die Verformung der Bündel beschränkt, was zu einem hohen spezifischen
Gasaustausch selbst bei einer hohen Faserdichte führt.
Über die Leistung hinaus ist das Verhalten der Faserbündel bezüglich
der Blutinteraktion von großer Bedeutung. Die durchgeführten Tierversu-
che ermöglichen eine erste qualitative Abschätzung der Thrombenbildung,
die von weiteren gezielten Untersuchungen bestätigt werden soll. Abbildung
7.19 zeigt den Zustand des Oxygenators 1 nach Versuchsdurchführung und
späterer Spülung.
Abbildung 7.19.: Zustand von Oxygenator 1 nach Durchführung des Tierversuchs.
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8. Zusammenfassung und Ausblick
Miniaturisierung und Integration stellen die größten Herausforderungen bei
biomedizinischen Systemen der letzten Generation dar. Insbesondere Blu-
toxygenatoren haben in den letzten Jahrzehnten als Komponente der Herz-
lungenmaschine einen erfolgreichen Einsatz gefunden, bieten jedoch in dem
traditionellen Aufbau keine Alternative für die mittel- und langfristige Be-
handlung des akuten Lungenversagens. Neuartige Systeme, die sich durch
Reduktion von Blutkontaktoberfläche, Füllvolumen und Komponentenzahl
auszeichnen, werden mit dem Ziel entwickelt, das Infektionsrisiko, die Blutge-
rinnung und die Zellschädigung zu senken. Außerdem soll damit die Behand-
lung von Patienten in Notsituationen beschleunigt und vereinfacht werden.
Einerseits ermöglichen neue Technologien für die Membranherstellung und
-beschichtung die Entwicklung von Systemen, die einen längeren Einsatz mit
erhöhtem Gasaustausch und beschränkter Plasmaablagerung gewährleisten.
Andererseits können Strömungsverhältnisse und Gasaustauschleistung durch
die kompakte Auslegung optimiert werden.
In Einklang mit dem Streben nach Miniaturisierung im biomedizinischen
Bereich wird seit zwei Jahrzehnten die Möglichkeit erforscht, die Blutoxygena-
tion mittels Membranen in dem beschränkten Raum innerhalb der Vena Cava
zu erzielen. Dieses therapeutische Konzept ist mit einer konzeptuellen Än-
derung der Oxygenatorauslegung und der Strömungverhältnisse verbunden.
Das Konzept der Blutoxygenation wird dabei neu erfunden, der Gasaus-
tausch bei neuen Faserkonfigurationen untersucht. Wenn diese Bemühun-
gen zu erfolgreichen klinischen Ergebnissen führen, könnte die intravaskulä-
re Oxygenation die Zukunft der Lungenunterstützung darstellen und einen
Meilenstein in der Miniaturisierung von biomedizinischen Systemen setzen.
Das HIMOX-Konzept
Eine neuartige Faserkonfiguration stellt den Kern des vorgeschlagenen Kon-
zepts für die intravaskuläre Oxygenation dar. Kompakte Faserbündel gleiten
auf einem mittigen Katheter und nehmen dadurch zwei Konfigurationen an.
In der gestreckten Konfiguration wird der Durchmesser des Systems einge-
schränkt und die Implantation durch ein enges Periphergefäß möglich. Durch
die Komprimierung und Ausbreitung der Faserbündel wird der Raum inner-
halb der Vena Cava ausgenutzt und die Faseroberfläche wesentlich erhöht.
Die zusätzliche Verdrehung der Bündel führt außerdem zu einer sehr homoge-
nen Faseranordnung und einer senkrechten Blutanströmung. Beide Aspekte
erhöhen die Blutdurchmischung im Bereich der Fasern. Der Gasaustausch
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8. Zusammenfassung und Ausblick
wird durch den resultierenden Abbau der Grenzschichten und die entstehen-
den konvektiven Prozesse erheblich gefördert.
Ein mathematisches Modell wird vorgeschlagen, um den Effekt der Bün-
delkonfiguration auf die Strömungsverhältnisse abzuschätzen. Insbesondere
wird der Zusammenhang zwischen der Bündelverdrehung und der Faseran-
ordnung sowie der Einfluss auf den Druckabfall und die Austauschprozesse
theoretisch untersucht. Die ersten Faserbündel werden in Form von Labor-
mustern hergestellt und verschiedene Konstruktionsparameter dabei variiert.
Die Untersuchung der Labormuster erfolgt sowohl in vitro wie auch im Tier-
modell. Durch die in vitro Versuche wird der Effekt der Faserdichte auf die
Austauschleistung mit den Ergebnissen des mathematischen Modells vergli-
chen. Ähnliche Werte bestätigen die Aussagen der theoretischen Untersu-
chung und lassen Rückschlüsse auf die komplexe Interaktion zwischen Fluid
und Struktur im Bereich der Fasern zu. Die Ergebnisse der Untersuchung im
Tiermodell, die im extrakorporalen Kreislauf durchgeführt wird, belegen das
Leistungspotential des gesamten, aus mehreren Faserbündeln bestehenden
Systems.
Die Auslegung weiterer Systemkomponenten erfolgt mit Rücksicht auf die
anatomischen und physiologischen Verhältnisse im venösen Kreislauf. Die
Trennung des Oxygenators von dem umgebenden Blut in der Vena Cava
stellt ein wichtiges Merkmal dar. Dadurch bleiben einerseits der Blutdruck
in den Organen und der Blutrückfluss zum Herzen ungestört. Andererseits
ist die Blutströmung in dem Oxygenator unabhängig von den sehr variablen
Druck- und Strömungsverhältnissen im venösen Kreislauf. Die technische
Umsetzung erfolgt durch die Integration einer mikro-axialen Blutpumpe, die
den Widerstand der Fasern zur Blutströmung kompensiert. Der Aufbau ei-
nes kompakten Gehäuses, in dem sowohl die Pumpe als auch die Gasleitung
zur Bündelversorgung integriert werden, wird beschrieben. Die Leistung der
Pumpe wird untersucht und die Wirkung auf die Auslegung des gesamten
Systems besprochen. Die Integration einer verformbaren Hülle, die den Hoch-
druckbereich von dem umgebenden Bereich in der Vena Cava trennt, ist eine
weitere wichtige Komponente für die Aufrechterhaltung des physiologischen
Zustands innerhalb des venösen Kreislaufs. Die Auslegung und der Aufbau
der Hülle in Form eines beschichteten Stents werden vorgestellt.
Die Möglichkeiten der Gasströmung in dem eingeschränkten Systemraum
werden ausführlich diskutiert. Bei der Auslegung der Leitungen für die Gaszu-
und -abfuhr tritt eine wichtige Kompromissfrage auf. Ein hoher Gasdurch-
fluss begünstigt den CO2-Austausch. Ein beschränkter Gasdurchfluss, der
mit niedrigen Druckverlusten einhergeht, begünstigt allerdings den O2-Aus-
tausch. In diesem Bezug wird ein neuartiges System für die Gasversorgung
der Bündel vorgeschlagen. Durch eine teilweise serielle, teilweise parallele
Bündelversorgung wird ein hoher Gasdurchfluss mit gleichzeitiger Einschrän-
kung der Druckverluste ermöglicht. Die Gasströmung bedingt allerdings die
gesamte Auslegung des Oxygenators und insbesondere die Anforderungen
an die Dichtigkeit. Weitere Komponenten, wie die Schlitten, die elastischen
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Hülsen und die Polyurethanschellen, ermöglichen die vorgeschlagene Art der
Gasströmung und tragen zur Systemdichtigkeit bei.
Die Zukunft von HIMOX
Ein Überblick über die Gliederung dieser Arbeit weist darauf hin, dass die
Entwicklung von HIMOX längst nicht abgeschlossen ist. Das System wurde
konzipiert und ausgelegt, die Komponenten wurden dimensioniert und in ih-
rer Funktion untersucht. Unser Streben bestand dabei darin, die Anatomie
und Physiologie des Patienten in den Vordergrund zu setzten. Diese Aufgabe
wurde jedoch dadurch erschwert, dass die Komplexität und Variabilität eines
biologischen Systems keine Optimierung im technischen Sinne des Wortes er-
möglicht. Außerdem ist die Behandlung durch intravaskuläre Oxygenation
verhältnismäßig neu. Aus diesem Grund liefern klinische Studien nur wenige
Informationen über die erforderliche Leistung und die optimalen Dimensio-
nen eines intravaskulären Oxygenators. Es wurde im Laufe der Arbeit mehr-
mals betont, dass bei der Dimensionierung des Systems auf viele Kompro-
missfragen eingegangen werden musste. Das zweifache Ziel, sowohl Sauerstoff
wie auch Kohlendioxyd auszutauschen, stellt dabei die größte Schwierigkeit
dar. Einige konstruktive und hydrodynamische Parameter begünstigen den
Austausch eines Gases und beeinträchtigen gleichzeitig den Austausch des
anderen. Es gilt keine Regel, die im Allgemeinen besagt, in welchem Maße
für einen Patienten die Versorgung mit O2 oder die Entfernung von CO2
lebensrettend ist.
Die ersten Tierversuche in intravaskulärer Konfiguration werden zur Zeit
geplant. Der Effekt von HIMOX auf die Physiologie eines lebendigen Systems
soll dadurch untersucht werden. Für diese Art der Untersuchung sollen wei-
tere technische Schritte gemacht werden. Die Einführung und die Entfernung
des Systems sollen mit absoluter Gewährleistung der Sicherheit erfolgen. Zu
diesem Zweck soll eine Einführungsvorrichtung zur Verfügung stehen, welche
die Risiken des manuellen Eingriffs minimiert. Die Überwachung des Systems
während der Implantation stellt einen weiteren Schwerpunkt der zukünftigen
Entwicklung dar. Durch eine integrierte Sensorik sollen Druck- und Strö-
mungsverhältnisse sowohl an der Blut- als auch an der Gasseite überwacht
werden. Die Einführung von Gas innerhalb des implantierten Systems erhöht
die Ansprüche an die Überwachung und ist nur unter der Bedingung einer
automatischen Kontrolleinheit erlaubt. Im Falle eines Gasüberdrucks muss
die Gasleitung unmittelbar unterbrochen und dadurch das Entstehen von
Gasblasen in der Blutbahn verhindert werden.
Wenn diese weiteren Schritte zur Entwicklung eines vollständigen, funk-
tionsfähigen und sicheren Systems vollbracht werden, kann der Einsatz in
intravaskulärer Konfiguration stattfinden. Und nur nachdem der Gasaus-
tausch in einem natürlichen Gefäß stattgefunden hat, können aussagekräftige
Schlussfolgerungen über das neuartige Konzept gezogen werden.
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A. Integral zur Winkelberechnung
Für die Lösung der Gleichung 6.18
ϑ(r) =
Z √
a r2 − 1
r
δr + C =
Z r
a− 1
r2
δr + C (A.1)
wird die Hilfsvariabel t = 1/r eingesetzt:
ϑ(t) =
Z p
a− t2(− 1
t2
) δt + C′ mit δr = − 1
t2
δt (A.2)
Das Integral kann mit der Metode der partiellen Integration gelöst werden.
Wenn
f(t) =
p
a− t2 und g(t) = − 1
t2
(A.3)
gilt die Formel:
Z
f(t) · g(t) δt = f(t) ·
Z
g(t) δt−
Z
f ′(t) ·
Z
g(t) δt

δt (A.4)
so dass:
ϑ(t) =
Z p
a− t2 · (− 1
t2
) δt + C′ =
p
a− t2 · 1
t
−
Z −2t
2
√
a− t2 ·
1
t
δt + C′ (A.5)
Das zweite Integral von Gleichung A.5 hat folgende Lösung:
−
Z −2t
2
√
a− t2 ·
1
t
δt =
Z
1√
a− t2 δt = arcsin
t√
a
(A.6)
Es ergibt sich:
ϑ(t) =
p
a− t2 · 1
t
+ arcsin
t√
a
+ C′ =
r
a
t2
− 1 + arcsin t√
a
+ C′ (A.7)
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A. Integral zur Winkelberechnung
Beim Ersetzten von t mit r kann der Wert des Winkels ϑ als Funktion des
Radius r angegeben werden:
ϑ(r) =
p
a r2 − 1 + arcsin 1√
a r2
+ C (A.8)
Als Randbedingung wird für den Radius r0 ein Wert ϑ(r0) = 0 gesetzt.
C = − arcsin 1q
a r20
= − arcsin 1 (A.9)
Aus Gleichungen 6.14 und 6.15 ergibt sich:
a r20 = 1 (A.10)
so dass
C = − arcsin 1 = −pi
2
(A.11)
Es resultiert:
ϑ(r) =
p
a r2 − 1 + arcsin 1√
a r2
− pi
2
(A.12)
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B. Auslegung des Stents
In Bezug auf Abbildung 7.12 :Wenn der Draht zwischen beiden Enden des
Stents die Länge lD beträgt, ergibt sich die Länge des Stents lS in ausge-
streckter und komprimierter Konfiguration aus dem Winkel der Drahtwick-
lung:
lS,a = lD sin(α) und lS,k = lD sin(β) (B.1)
Weil sich die Drahtlänge bei der Verformung nicht ändert, ergibt sich das
Verhältnis zwischen der Länge und des Winkels aus Gleichung:
lS,a
sin(α)
=
lS,k
sin(β)
(B.2)
Für die Berechnung des Verhältnisses zwischen dem Durchmesser und dem
Winkel gilt dasselbe Prinzip:
dS,a
cos(α)
=
dS,k
cos(β)
(B.3)
Dabei stellen die Größen dS,a und dS,k den Durchmesser des Stents jeweils
in der ausgestreckten und in der komprimierten Konfiguration. Das Verhält-
nis der Stentausmasse in beiden Konfigurationen ist bekannt und und wird
jeweils mit a und b bezeichnet. Es resultiert:
cos(α)
cos(β)
=
dS,a
dS,k
= a (B.4)
und
sin(α)
sin(β)
=
lSa
lS,k
= b (B.5)
Für die Bestimmung des Drahtwinkels in beiden ausgestreckten und kom-
primierten Stent-Konfigurationen wird ein System von zwei Gleichungen (B.4
und B.5) in den Variablen α und β gelöst. Mit der Einführung der Hilfspa-
rameter a und b gilt es:
cos(α)
cos(β)
=
dS,a
dS,k
= a (B.4)
und
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sin(α)
sin(β)
=
lSa
lS,k
= b (B.5)
Aus Gleichung B.5 ergibt sich
sin2(α)
sin2(β)
=
1− cos2(α)
1− cos2(β) = b
2 (B.6)
Aus Gleichung B.4 resultiert:
cos2(α) = a2 cos2(β) (B.7)
Gleichung B.6 wird:
1− a2 cos2(β)
1− cos2(β) =
lSa
lS,k
= b2 (B.8)
Es ergibt sich:
cos2(β) =
1− b2
a2 − b2 (B.9)
mit Lösung
β = arccos
s
1− b2
a2 − b2 (B.10)
Für den Winkel α gilt aus Gleichung
α = arccos
vuut 1− b2
1− b2
a2
(B.11)
132
Literaturverzeichnis
[1] ESDU-Datenbank - Crossflow pressure loss over banks of plain tubes in
square and triangular arrays including effects of flow direction. Artikel-
Nr. 79034 - Online source: http://www.esdu.com/ - 01.03.05.
[2] B. Bagley, A. Bagley, J. Henrie, C. Froerer, J. Brohamer, J. Burkart,
and JD. Mortensen. Quantitative gas transfer into and out of circulating
venous blood by means of an intravenacaval oxygenator. ASAIO Trans,
37(3):413–415, Jul-Sep 1991.
[3] CC. Bennett, A. Johnson, DJ. Field, and D. Elbourne. UK collaborati-
ve randomised trial of neonatal extracorporeal membrane oxygenation:
follow-up to age 4 years. Lancet, 7(357):1094–1096, Apr 2001.
[4] GR. Bernard, A. Artigas, KL. Brigham, J. Carlet, K. Falke, L. Hud-
son, M. Lamy, JR. Legall, A. Morris, and R. Spragg. The American-
European Consensus Conference on ARDS. Definitions, mechanisms,
relevant outcomes, and clinical trial coordination. Am J Respir Crit
Care Med, 149(3 Pt 1):818–824, Mar 1994.
[5] AD. Bersten, C. Edibam, T. Hunt, J. Moran, and . . Incidence and mor-
tality of acute lung injury and the acute respiratory distress syndrome
in three Australian States. Am J Respir Crit Care Med, 165(4):443–448,
Feb 2002.
[6] W. Bleifeld, C. Kramer, and K. Meyer-Hartwig. Klinische Physiologie
2. Gerhard Witzstrock, 1978.
[7] L. Brazzi and G. Bertolini. Ali and ards: The european
experiance. a quick review of the literature and some pre-
liminary data from the alive project, 2000. Online sour-
ce: http://www.uninet.edu/cimc2000/conferencia/conf8/Bertolini.htm
- 25.08.05.
[8] F. Brunet, JP. Mira, C. Cerf, M. Belghith, O. Soubrane, JL. Termignon,
B. Renaud, L. Fierobe, I. Hamy, and M. Monchi. Permissive hypercapnia
and intravascular oxygenator in the treatment of patients with ARDS.
Artif Organs, 18(11):826–832, Nov 1994.
133
Literaturverzeichnis
[9] GF. Cattaneo and H. Reul. New fiber configuration for intravenous gas
exchange. Int J Artif Organs, 28(3):244–250, Mar 2005.
[10] GF. Cattaneo, H. Reul, T. Schmitz-Rode, and U. Steinseifer. Intravas-
cular blood oxygenation using hollow fibers in a disk-shaped configura-
tion: experimental evaluation of the relationship between porosity and
performance. ASAIO J, 52(2):180–185, Mar-Apr 2006.
[11] GF. Cattaneo, A. Strauss, and H. Reul. Compact intra- and extracor-
poreal oxygenator developments. Perfusion, 19(4):251–255, Jul 2004.
[12] TS. Cheng, WH. Ko, R. Swaminathan, and SC. Tam. Effect of lysine
on hemolysis-induced kidney damage. J Lab Clin Med, 119(5):496–502,
May 1992.
[13] SA. Conrad, A. Bagley, B. Bagley, and RN. Schaap. Major findings
from the clinical trials of the intravascular oxygenator. Artif Organs,
18(11):846–863, Nov 1994.
[14] SA. Conrad, JM. Eggerstedt, LR. Grier, VF. Morris, and MD. Romero.
Intravenacaval membrane oxygenation and carbon dioxide removal in
severe acute respiratory failure. Chest, 107(6):1689–1697, Jun 1995.
[15] SA. Conrad, JB. Zwischenberger, LR. Grier, SK. Alpard, and A. Bida-
ni. Total extracorporeal arteriovenous carbon dioxide removal in acu-
te respiratory failure: a phase I clinical study. Intensive Care Med,
27(8):1340–1351, Aug 2001.
[16] R. Dembinski, R. Kopp, D. Henzler, N. Hochhausen, N. Oslender,
M. Max, R. Rossaint, and R. Kuhlen. Extracorporeal gas exchange
with the DeltaStream rotary blood pump in experimental lung injury.
Artif Organs, 27(6):530–536, Jun 2003.
[17] PW. Dierickx, F. De Somer, DS. De Wachter, G. Van Nooten, and PR.
Verdonck. Hydrodynamic characteristics of artificial lungs. ASAIO J,
46(5):532–535, Sep-Oct 2000.
[18] PW. Dierickx, D. De Wachter, and PR. Verdonck. Blood flow around
hollow fibers. Int J Artif Organs, 23(9):610–617, Sep 2000.
[19] PW. Dierickx, DS. De Wachter, F De Somer, G. Van Nooten, and PR.
Verdonck. Mass transfer characteristics of artificial lungs. ASAIO J,
47(6):628–633, Nov-Dec 2001.
[20] PW. Dierickx, DS. de Wachter, and PR. Verdonck. Two-dimensional
finite element model for oxygen transfer in cross-flow hollow fiber mem-
brane artificial lungs. Int J Artif Organs, 24(9):628–635, Sep 2001.
134
Literaturverzeichnis
[21] D. Dreyfuss and G. Saumon. [Deleterious effects of mechanical ventila-
tion on the lower lung]. Rev Mal Respir, 12(6):551–557, 1995.
[22] RC. Dutton, AJ. Webber, SA. Johnson, and RE. Baier. Microstructure
of initial thrombus formation on foreign materials. J Biomed Mater
Res, 3(1):13–23, Mar 1969.
[23] HJ. Eash, BJ. Frankowski, K. Litwak, WR. Wagner, BG. Hattler, and
WJ. Federspiel. Acute in vivo testing of a respiratory assist catheter:
implants in calves versus sheep. ASAIO J, 49(4):370–377, Jul-Aug 2003.
[24] HJ. Eash, HM. Jones, BG. Hattler, and WJ. Federspiel. Evaluation of
plasma resistant hollow fiber membranes for artificial lungs. ASAIO J,
50(5):491–497, Sep-Oct 2004.
[25] WJ. Federspiel, JF. Golob, TL. Merrill, LW. Lund, JA. Bultman, BJ.
Frankowski, M. Watach, K. Litwak, and BG. Hattler. Ex vivo testing
of the intravenous membrane oxygenator. ASAIO J, 46(3):261–267,
May-Jun 2000.
[26] WJ. Federspiel, T. Hewitt, MS. Hout, FR. Walters, LW. Lund, PJ.
Sawzik, G. Reeder, HS. Borovetz, and BG. Hattler. Recent progress in
engineering the Pittsburgh intravenous membrane oxygenator. ASAIO
J, 42(5):435–442, Sep-Oct 1996.
[27] WJ. Federspiel, MS. Hout, TJ. Hewitt, LW. Lund, SA. Heinrich, P. Lit-
wak, FR. Walters, GD. Reeder, HS. Borovetz, and BG. Hattler. De-
velopment of a low flow resistance intravenous oxygenator. ASAIO J,
43(5):725–730, Sep-Oct 1997.
[28] S. Fischer, A. Meyer, R. Tessmann, B. Gohrbandt, T. Welte, A. Si-
mon, A. Haverich, and M. Strüber. Successful bridge to clinical lung
transplantation using the pumpless extracorporeal lung assist device
NovaLung R© in patients with severe ventilation-. Thorac Cardiov Surg,
53(Suppl 1):71–72, 2005.
[29] AA. Fowler, RF. Hamman, JT. Good, KN. Benson, M. Baird, DJ. Eber-
le, TL. Petty, and TM. Hyers. Adult respiratory distress syndrome: risk
with common predispositions. Ann Intern Med, 98(5 Pt 1):593–597,
May 1983.
[30] Y. Fromes, D. Gaillard, O. Ponzio, M. Chauffert, MF. Gerhardt, P. De-
leuze, and OM. Bical. Reduction of the inflammatory response following
coronary bypass grafting with total minimal extracorporeal circulation.
Eur J Cardiothorac Surg, 22(4):527–533, Oct 2002.
135
Literaturverzeichnis
[31] SD. Gale and RO. Hopkins. Effects of hypoxia on the brain: neuroima-
ging and neuropsychological findings following carbon monoxide poiso-
ning and obstructive sleep apnea. J Int Neuropsychol Soc, 10(1):60–71,
Jan 2004.
[32] A. Garatti, T. Colombo, C. Russo, M. Lanfranconi, F. Milazzo, E. Cate-
na, G. Bruschi, M. Frigerio, and E. Vitali. Different applications for left
ventricular mechanical support with the Impella Recover 100 microaxial
blood pump. J Heart Lung Transplant, 24(4):481–485, Apr 2005.
[33] L. Gattinoni, P. Caironi, and E. Carlesso. How to ventilate patients
with acute lung injury and acute respiratory distress syndrome. Curr
Opin Crit Care, 11(1):69–76, Feb 2005.
[34] JD. Gaylor. Membrane oxygenators: current developments in design
and application. J Biomed Eng, 10(6):541–547, Nov 1988.
[35] BG. Hattler and WJ. Federspiel. Progress with the development of the
intravenous membrane oxygenator. Perfusion, 14(4):311–315, Jul 1999.
[36] BG. Hattler, PC. Johnson, PJ. Sawzik, FD. Shaffer, M. Klain, LW.
Lund, GD. Reeder, FR. Walters, JS. Goode, and HS. Borovetz. Re-
spiratory dialysis. A new concept in pulmonary support. ASAIO J,
38(3):322–325, Jul-Sep 1992.
[37] TJ. Hewitt, BG. Hattler, and WJ. Federspiel. A mathematical model
of gas exchange in an intravenous membrane oxygenator. Ann Biomed
Eng, 26(1):166–178, Jan-Feb 1998.
[38] A. Higuchi, K. Shirano, M. Harashima, BO. Yoon, M. Hara, M. Hattori,
and K. Imamura. Chemically modified polysulfone hollow fibers with
vinylpyrrolidone having improved blood compatibility. Biomaterials,
23(13):2659–2666, Jul 2002.
[39] F. Incropera and D. De Witt. Fundamentals of Heat and Mass Transfer.
John Wiley & Sons, 1996.
[40] JB. Jayroe, D. Wang, DJ. Deyo, SK. Alpard, A. Bidani, and JB. Zwi-
schenberger. The effect of augmented hemodynamics on blood flow
during arteriovenous carbon dioxide removal. ASAIO J, 49(1):30–34,
Jan-Feb 2003.
[41] D. Jegger, JP. Revelly, J. Horisberger, I. Mallabiabarrena, I. Seigneul,
M. Jachertz, and LK. Von Segesser. Ex vivo evaluation of a new extra-
corporeal lung assist device: NovaLung (R) membrane oxygenator. Int
J Artif Organs, 28(10):985–999, Oct 2005.
136
Literaturverzeichnis
[42] T. Kanamori, M. Niwa, H. Kawakami, Y. Mori, S. Nagaoka, K. Hara-
ya, and T. Shinbo. Estimate of gas transfer rates of an intravascular
membrane oxygenator. ASAIO J, 46(5):612–619, Sep-Oct 2000.
[43] ZR. Karichev, AL. Muler, and ME. Vishnevsky. Spontaneous gas bubb-
ling in microporous oxygenators. Artif Organs, 23(10):904–909, Oct
1999.
[44] K. Katsura, EB. Rodriguez de Turco, BK. Siesjö, and NG. Bazan. Ef-
fects of hyperglycemia and hypercapnia on lipid metabolism during com-
plete brain ischemia. Brain Res, 1030(1):133–140, Dec 2004.
[45] H. Kawakami, T. Kanamori, and S. Kubota. Development of a fluo-
rinated polyimide hollow fiber for medical devices. J Artif Organs,
6(2):124–129, 2003.
[46] H. Kawakami, Y. Mori, J. Takagi, S. Nagaoka, T. Kanamori, T. Shinbo,
and S. Kubota. Development of a novel polyimide hollow fiber for an
intravascular oxygenator. ASAIO J, 43(5):490–494, Sep-Oct 1997.
[47] W. Kerkhoffs, O. Schumacher, B. Meyns, E. Verbeken, V. Leunens,
H. Bollen, and H. Reul. Design, development, and first in vivo results
of an implantable ventricular assist device, microvad. Artif Organs,
28(10):904–910, Oct 2004.
[48] T. Kink and H. Reul. Concept for a new hydrodynamic blood bearing
for miniature blood pumps. Artif Organs, 28(10):916–920, Oct 2004.
[49] K. Lewandowski, J. Metz, C. Deutschmann, H. Preiss, R. Kuhlen, A. Ar-
tigas, and KJ. Falke. Incidence, severity, and mortality of acute re-
spiratory failure in Berlin, Germany. Am J Respir Crit Care Med,
151(4):1121–1125, Apr 1995.
[50] OR. Luhr, K. Antonsen, M. Karlsson, S. Aardal, A. Thorsteinsson, CG.
Frostell, and J. Bonde. Incidence and mortality after acute respiratory
failure and acute respiratory distress syndrome in Sweden, Denmark,
and Iceland. The ARF Study Group. Am J Respir Crit Care Med,
159(6):1849–1861, Jun 1999.
[51] IF. Macdonald, MS. El-Sayed, K. Mow, and FAL. Dullien. Flow through
Porous Media-the Ergun Equation Revisited. Ing. Eng. Chem. Fun-
dam., 18(3):199–207, 1979.
[52] AJ. Makarewicz, LF. Mockros, and RW. Anderson. A pumping intra-
vascular artificial lung with active mixing. ASAIO J, 39(3):466–469,
Jul-Sep 1993.
137
Literaturverzeichnis
[53] AJ. Makarewicz, LF. Mockros, and RW. Anderson. A dynamic intra-
vascular artificial lung. ASAIO J, 40(3):747–750, Jul-Sep 1994.
[54] I. Mallabiabarrena. Experimental Set-Up and Numerical Simulation
of Intravenous Gas Transfer Decice. PhD thesis, Ecole Polytechnique
Federale De Lausanne, 2003.
[55] O. Marseille, N. Habib, H. Reul, and G. Rau. Implantable micropump
system for augmented liver perfusion. Artif Organs, 22(6):458–460, Jun
1998.
[56] G. Matheis. New technologies for respiratory assist. Perfusion,
18(4):245–251, Jul 2003.
[57] H. Matsuda, F. Nomura, S. Ohtake, M. Ohtani, M. Kaneko, Nishigaki,
Y. Miyamoto, S. Nakano, H. Hirose, and Y. Kawashima. Evaluation of
a new siliconized polypropylene hollow fiber membrane lung for ECMO.
Trans Am Soc Artif Intern Organs, 31:599–603, 1985.
[58] McDonald. Blood flow in arteries. Edward Arnold, 1960.
[59] MO. Meade, GH. Guyatt, RJ. Cook, R. Groll, JR. Kachura, M. Wigg,
DJ. Cook, AS. Slutsky, and TE. Stewart. Agreement between alterna-
tive classifications of acute respiratory distress syndrome. Am J Respir
Crit Care Med, 163(2):490–493, Feb 2001.
[60] B. Meyns, J. Dens, P. Sergeant, P. Herijgers, W. Daenen, and W. Fla-
meng. Initial experiences with the Impella device in patients with car-
diogenic shock - Impella support for cardiogenic shock. Thorac Cardio-
vasc Surg, 51(6):312–317, Dec 2003.
[61] B. Meyns, J. Stolinski, V. Leunens, E. Verbeken, and W. Flameng.
Left ventricular support by catheter-mounted axial flow pump reduces
infarct size. J Am Coll Cardiol, 41(7):1087–1095, Apr 2003.
[62] B. Meyns, L. Vercaemst, E. Vandezande, H. Bollen, and D. Vlasselaers.
Plasma leakage of oxygenators in ECMO depends on the type of oxy-
genator and on patient variables. Int J Artif Organs, 28(1):30–34, Jan
2005.
[63] S. Middleman. Transport phenomena in the cardiovascular system. Wi-
ley Interscience, 1972.
[64] LF. Mockros and R. Leonard. Compact cross-flow tubular oxygenators.
Trans Am Soc Artif Intern Organs, 31:628–633, 1985.
138
Literaturverzeichnis
[65] G. Mols, T. Loop, G. Hermle, J. Buttler, B. Huber, J. Schubert, and
A. Benzing. [10 years experience with extracorporeal membrane oxyge-
nation]. Anasthesiol Intensivmed Notfallmed Schmerzther, 36(1):4–14,
Jan 2001.
[66] JP. Montoya, CJ. Shanley, SI. Merz, and RH. Bartlett. Plasma leakage
through microporous membranes. Role of phospholipids. ASAIO J,
38(3):399–405, Jul-Sep 1992.
[67] JD. Mortensen. An intravenacaval blood gas exchange (IVCBGE) devi-
ce. A preliminary report. ASAIO Trans, 33(3):570–573, Jul-Sep 1987.
[68] JD. Mortensen. Intravascular oxygenator: a new alternative method for
augmenting blood gas transfer in patients with acute respiratory failure.
Artif Organs, 16(1):75–82, Feb 1992.
[69] JD. Mortensen and G. Berry. Conceptual and design features of a prac-
tical, clinically effective intravenous mechanical blood oxygen/carbon
dioxide exchange device (IVOX). Int J Artif Organs, 12(6):384–389,
Jun 1989.
[70] XM. Mueller, B. Marty, HT. Tevaearai, P. Tozzi, D. Jegger, and LK.
von Segesser. A siliconized hollow fiber membrane oxygenator. ASAIO
J, 46(1):38–41, Jan-Feb 2000.
[71] G. Musch, M. Verweij, M. Bombino, G. Banfi, R. Fumagalli, and A. Pe-
senti. Small pore size microporous membrane oxygenator reduces plas-
ma leakage during prolonged extracorporeal circulation: a case report.
Int J Artif Organs, 19(3):177–180, Mar 1996.
[72] M. Niwa, H. Kawakami, S. Nagaoka, T. Kanamori, K. Morisaku,
T. Shinbo, T. Matsuda, K. Sakai, and S. Kubota. Development of a
novel polyimide hollow-fiber oxygenator. Artif Organs, 28(5):487–495,
May 2004.
[73] R. Paul, O. Marseille, E. Hintze, L. Huber, H. Schima, H. Reul, and
G. Rau. In vitro thrombogenicity testing of artificial organs. Int J Artif
Organs, 21(9):548–552, Sep 1998.
[74] K. Rais-Bahrami, DM. Walton, JE. Sell, O. Rivera, GT. Mikesell, and
BL. Short. Improved oxygenation with reduced recirculation during
venovenous ECMO: comparison of two catheters. Perfusion, 17(6):415–
419, Nov 2002.
[75] H. Reul. Entwicklung eines hochintegrierten, implantierbaren oxygenie-
rungssystems (himox), 2002. Innovationspreis im Rahmen des Innova-
tionswettbewerbes zur Förderung der Medizintechnik - Online source:
http://www.gesundheitsforschung-bmbf.de/de/451.php - 25.08.05.
139
Literaturverzeichnis
[76] H. Schmid-Schönbein and LJ. Wurzinger. Transport phenomena in
pulsating post-stenotic vortex flow in arteries. An interactive concept
of fluid-dynamic, haemorheological and biochemical processes in white
thrombus formation. Nouv Rev Fr Hematol, 28(5):257–267, 1986.
[77] MP. Siegenthaler, K. Brehm, T. Strecker, T. Hanke, A. Nötzold, M. Ol-
schewski, M. Weyand, H. Sievers, and F. Beyersdorf. The Impella
Recover microaxial left ventricular assist device reduces mortality for
postcardiotomy failure: a three-center experience. J Thorac Cardiovasc
Surg, 127(3):812–822, Mar 2004.
[78] A. Soran, JA. Arzate, and A. Boujoukos. Extracorporeal membrane
oxygenation (ECMO) and adult respiratory failure. Gazi Medical Jour-
nal, (9):129–135, 1998.
[79] T Strecker, T Fischlein, and S Pfeiffer. Impella Recover 100: successful
perioperative support for off pump coronary artery bypass grafting sur-
gery in a patient with end-stage ischemic cardiomyopathy. J Cardiovasc
Surg (Torino), 45(4):381–384, Aug 2004.
[80] K. Tanishita, G. Panol, PD. Richardson, and PM. Galletti. Gas trans-
port in the intracorporeal oxygenator with woven tubes. Artif Organs,
18(11):797–800, Nov 1994.
[81] GE. Thomsen and AH. Morris. Incidence of the adult respiratory dis-
tress syndrome in the state of Utah. Am J Respir Crit Care Med,
152(3):965–971, Sep 1995.
[82] TF. Tracy, T. DeLosh, and RH. Bartlett. Extracorporeal Life Support
Organization 1994. ASAIO J, 40(4):1017–1019, Oct-Dec 1994.
[83] SN. Vaslef, LF. Mockros, and RW. Anderson. Development of an in-
travascular lung assist device. ASAIO Trans, 35(3):660–664, Jul-Sep
1989.
[84] SN. Vaslef, LF. Mockros, RW. Anderson, and RJ. Leonard. Use of a
mathematical model to predict oxygen transfer rates in hollow fiber
membrane oxygenators. ASAIO J, 40(4):990–996, Oct-Dec 1994.
[85] LK. von Segesser. A smart solution for cannulation bottlenecks in mini-
invasive open heart surgery, 2005. Online source: 22.11.05.
[86] LK. von Segesser, M. Tönz, T. Mihaljevic, B. Marty, B. Leskosek, and
M. Turina. Intravascular oxygenation. Influence of the host vessel dia-
meter on oxygen transfer. ASAIO J, 42(4):246–249, Jul-Aug 1996.
140
Literaturverzeichnis
[87] D. Wang, S. Lick, SK. Alpard, DJ. Deyo, C. Savage, A. Duarte,
S. Chambers, and JB. Zwischenberger. Toward ambulatory arteriove-
nous CO2 removal: initial studies and prototype development. ASAIO
J, 49(5):564–567, Sep-Oct 2003.
[88] CL. Webber. Carbon dioxide gas transport. Online sour-
ce: http://www.meddean.luc.edu/lumen/MedEd/medicine/pulmonar/
physio/pf4.htm - 8.12.05.
[89] NR. Webster, AT. Cohen, and JF. Nunn. Adult respiratory distress
syndrome–how many cases in the UK? Anaesthesia, 43(11):923–926,
Nov 1988.
[90] MH. Weissman and LF. Mockros. Oxygen and carbon dioxide transfer
in membrane oxygenators. Med Biol Eng, 7(2):169–184, Mar 1969.
[91] SR. Wickramasinghe and B. Han. Mass and momentum transfer in
commercial blood oxygenators. Desalination, 148:227–233, 2002.
[92] SR. Wickramasinghe, CM. Kahr, and B. Han. Mass transfer in blood
oxygenators using blood analogue fluids. Biotechnol Prog, 18(4):867–
873, Jul-Aug 2002.
[93] WM. Zapol and J. Qvist. Artificial lungs for acute respiratory failure.
Hemisphere publishing corporation, 1976.
[94] WM. Zapol, MT. Snider, JD. Hill, RJ. Fallat, RH. Bartlett, LH. Ed-
munds, AH. Morris, EC. Peirce, AN. Thomas, HJ. Proctor, PA. Drinker,
PC. Pratt, A. Bagniewski, and RG. Miller. Extracorporeal membrane
oxygenation in severe acute respiratory failure. A randomized prospec-
tive study. JAMA, 242(20):2193–2196, Nov 1979.
[95] JB. Zwischenberger and HB. Bartlett. An introduc-
tion to extracorporeal life support. Online source:
http://www.med.umich.edu/ecmo/intro.htm - 25.08.05.
[96] JB. Zwischenberger and HB. Bartlett. Selection cri-
teria for use of ecls in adults. Online source:
http://www.med.umich.edu/ecmo/criteria/adult.htm - 25.08.05.
[97] JB. Zwischenberger, SA. Conrad, SK. Alpard, LR. Grier, and A. Bida-
ni. Percutaneous extracorporeal arteriovenous CO2 removal for severe
respiratory failure. Ann Thorac Surg, 68(1):181–187, Jul 1999.
141
Lebenslauf
Persönliche Daten
Name Giorgio Franco Maria Cattaneo
Geburtsdatum 20. Januar 1975
Geburtsort Mailand
Familienstand verheiratet
Nationalität Italienisch
Schulbildung
1980–1988 Grund- und Mittelschule in Mailand
1988–1993 Liceo scientifico Alessandro Volta in Mailand
Studium
1993–2000 Maschinenbau an der Politecnico di Milano, Fachrichtung
Biomedizinische Technik
Oktober 2000 Laurea in Ingegneria (Diplom)
Auslandsaufenthalt
1997–1998 Austauschjahr an der Universität Stuttgart (1 Jahr)
1999–2000 Externe Diplomarbeit an der RWTH Aachen (1 Jahr)
Berufliche Tätigkeiten
2001-2005 Wissenschaftlicher Mitarbeiter am Helmholtz-Institut für
Biomedizinische Technik, Lehrstuhl für Angewandte Me-
dizintechnik, RWTH Aachen
seit Januar 2006 Mitarbeiter der Firma Novalung GmbH in Hechingen
Aachen, November 2006
